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"If you want something you´ve never had 
then you’ve got to do something you’ve never done”. 
  
 Resumo 
Na engenharia tecidual, um scaffold altamente poroso é necessário para servir como 
suporte e guia no crescimento de células e para promover a regeneração de tecidos em três 
dimensões. O objetivo deste trabalho foi desenvolver e caracterizar scaffolds tridimensionais 
hierárquicos produzidos pela combinação das técnicas de bioextrusão e eletrofiação visando 
sua aplicação na regeneração de tecido ósseo. A nova proposta foi combinar essas tecnologias 
para produzir arquiteturas hierárquicas com macro- e micro-porosidades. A arquitetura 
filamentar tridimensional foi obtida por bioextrusão, que confere resistência mecânica e 
define os aspectos dimensionais do scaffold. Sendo construídas estruturas tridimensionais de 
poli(ε-caprolactona) (PCL) e PCL reforçado com partículas de hidroxiapatita (HA) nas 
composições de 20 e 25% em peso. Enquanto que a arquitetura fibrosa da manta porosa foi 
obtida por eletrofiação, esta melhora a interação celular no scaffold. Os scaffolds 
tridimensionais hierárquicos são formados pelas estruturas tridimensionais combinadas com 
as mantas fibrosas de poli(L-ácido láctico) (PLLA) ou fibroína de seda (SF). Foram realizadas 
caracterizações morfológicas dos scaffolds utilizando microscopia eletrônica de varredura 
(MEV) e microtomografia computadorizada (Micro-CT), estudo das propriedades térmicas 
mediante a análise termogravimétrica (TGA) e calorimetria exploratória diferencial (DSC). 
Além disso, a presença do reforço cerâmico foi verificada mediante difração de raios X 
(DRX), a estrutura química mediante espectroscopia de infravermelho por transformada de 
Fourier (FTIR) e propriedades hidrofílicas mediante medição do ângulo de contato. 
Finalmente, foram realizados testes in vitro de cultura de células, para avaliar a 
citocompatibilidade dos scaffolds. Com a análise de MEV e Micro-CT foi verificada a 
interligação entre os poros, adesão entre as camadas de material e presença de partículas de 
HA dispersas nos filamentos. Através das caraterizações de DSC e DRX, observou-se que as 
partículas de HA não promoveram a cristalização nos scaffolds compostos. Dentre os 
scaffolds tridimensionais hierárquicos, aqueles contendo mantas de fibras de SF apresentaram 
resposta biológica favorável. Concluiu-se que os scaffolds tridimensionais hierárquicos 
representam uma alternativa para serem explorados na regeneração tecidual. 
Palavras Chave: Engenharia tecidual; Scaffold; Manufatura aditiva; Regeneração óssea. 
  
 Abstract 
In tissue engineering, a highly porous artificial scaffold is required in order to act as a 
supporting structure for guiding and to promote tissue regeneration in three dimensions. The 
goal of this study was to develop and characterize hierarchical three-dimensional scaffolds 
produced by combining both bioextrusion and electrospinning aiming applications in bone 
tissue regeneration. The motivation was to combine these technologies to produce hierarchical 
architectures with macro- and micro-porosities. The three-dimensional filamentary 
architecture was obtained by bioextrusion that provide mechanical strength and define the 
dimensional aspects of the scaffolds. Three-dimensional structures polycaprolactone (PCL) 
and PCL reinforced with hydroxyapatite (HA) particles with the concentrations of 20 to 
25 %wt. were obtained. Whereas the fiber architecture of the porous mats was obtained by 
electrospinning, this improves cell interaction in the scaffolds. Hierarchical three-dimensional 
scaffolds are formed by the three-dimensional structures combined with the fibrous mats of 
poly (L-lactic acid) (PLLA) and silk fibroin (SF). Scaffolds morphological characterizations 
were using scanning electron microscopy (SEM) and computed microtomography (Micro-
CT), study of the thermal properties by thermogravimetric analysis (TGA) and differential 
scanning calorimetry (DSC). Moreover, the presence of the ceramic reinforcement was 
analyzed by X-ray diffraction (XRD). Chemical structure was analyzed by Fourier transform 
infrared spectroscopy (FTIR) and hydrophilic properties by contact angle measurements. 
Finally, in vitro cell culture assay to assess cytocompatibility of scaffolds was performed. 
With the SEM analysis and Micro-CT was observed interconnection between the pores, the 
adhesion between the layers of material and the presence of HA particles dispersed in the 
filaments. Using characterizations of DSC and XRD, it was noted that the HA particles did 
not promote crystallization in composite scaffold. Among the hierarchical three-dimensional 
scaffolds, favorable biological response where observed with the ones that include in its 
structure the fibrous mats of SF. It was concluded that the hierarchical three-dimensional 
scaffolds can be an alternative to be explored in tissue regeneration. 
 
Key Words: Tissue engineering; Scaffolds; Additive manufacturing; Bone regeneration. 
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1 INTRODUÇÃO  
A engenharia tecidual e a medicina regenerativa são áreas do conhecimento focadas no 
desenvolvimento de tecnologias que visam restaurar, manter ou incrementar a função dos 
tecidos deficientes (SKALAK e FOX, 1988). Na engenharia tecidual óssea, uma deficiência 
pode ser definida como uma descontinuidade na integridade do osso, causada por ressecções 
cirúrgicas, defeitos de nascimento (malformações congênitas) e traumas (BOSKEY, 2005; 
SPICER, KRETLOW, et al., 2012; GU, HUANG, et al., 2013).  
O osso é um tecido vascularizado, com uma capacidade notável de regeneração, 
mediante a dinâmica de remodelação e regeneração espontânea. Quando a lesão exibe uma 
dimensão crítica, onde o corpo já não é capaz de curar esta naturalmente, tem-se um defeito 
ósseo crítico; consequentemente, é preciso buscar uma solução clinicamente eficaz nas 
terapias para regeneração óssea (SALGADO, COUTINHO e REIS, 2004; SHRIVATS, 
MCDERMOTT e HOLLINGER, 2014).   
 Depois de mais de duas décadas de estudos na regeneração de defeitos ósseos críticos, 
foram mostrados três elementos chaves necessários para criar um microambiente biológico 
adequado para formação de tecido ósseo: (i) presença de um suporte ou matriz para a adesão e 
proliferação celular (osteocondutivo); (ii) concentração adequada de células tronco ou 
progenitoras (osteogênese); e (iii) fatores biológicos para promover a quimiotaxia, a 
proliferação de células e diferenciação (osteoindutivo) (HOLY, VOLENEC, et al., 2007; 
SHRIVATS, MCDERMOTT e HOLLINGER, 2014).   
Este trabalho é focado na construção de um suporte celular (scaffold) visando aplicação 
na regeneração de tecido ósseo. Segundo Short e colaboradores (SHOR, YILDIRIM, et al., 
2010), dois aspectos importantes no desenvolvimento de um scaffold para tal aplicação são a 
escolha do material biodegradável ou biorreabsorvível e a metodologia de produção de 
scaffolds. O processo escolhido deve permitir a produção de uma arquitetura tridimensional 
com tamanho, distribuição e interconectividade de poros controláveis, proporcionando ao 
scaffold características que promovam a adesão e proliferação das células, mimetizando a 
função de uma matriz extracelular de tecido ósseo.  
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 Os biomateriais comumente utilizados em aplicações de regeneração de tecido ósseo 
são as cerâmicas sintéticas, como a hidroxiapatita e os fosfatos tricálcicos, uma vez que estas 
se assemelham quimicamente à composição inorgânica do osso (SHRIVATS, MCDERMOTT 
e HOLLINGER, 2014). Porém, scaffolds fabricados com estas cerâmicas apresentam 
propriedades mecânicas inferiores (SALGADO, COUTINHO e REIS, 2004). Uma solução 
para viabilizar a aplicação dessas cerâmicas é utilizá-las como reforço em compósitos de 
matriz de polímeros sintéticos (SHRIVATS, MCDERMOTT e HOLLINGER, 2014; BAO, 
TEO, et al., 2013).  
Os polímeros sintéticos do tipo poli (α-ésteres), como a poli(ε-caprolactona) (PCL) e o 
poli(L-ácido láctico), são biomateriais amplamente utilizados na fabricação de scaffolds 
devido às suas propriedades de biodegradabilidade, biorreabsorção, biocompatibilidade, 
toxicidade baixa e desempenho mecânico elevado (SACHLOS e CZERNUSKA, 2003; 
RIBEIRO, SENCADAS, et al., 2011). Polímeros naturais como a fibroína da seda também 
são utilizados, devido a sua alta biocompatibilidade, biodegradabilidade, propriedades 
mecânicas e térmicas apropriadas (CHEN, LIU, et al., 2014). Scaffolds de nanofibras de 
fibroína da seda apresentaram, em estudos in vivo, boa biocompatibilidade e aumento de 
regeneração óssea sem reação inflamatória (KIM, JEONG, et al., 2005; LI, VEPARI, et al., 
2006). 
As técnicas convencionais para fabricação de scaffolds não são capazes de produzir 
arquiteturas com um preciso controle de tamanho de poro, geometria de poro, distribuição 
espacial dos poros e construção de canais internos dentro do scaffold.  O processo de 
bioextrusão permite construir eficazmente scaffolds com arquiteturas moduláveis e 
reprodutíveis (SACHLOS e CZERNUSKA, 2003). Este processo pertence às técnicas da 
manufatura aditiva, baseada no desenho assistido por computador (CAD: computer-aided 
design) e manufatura assistida por computador (CAM: computer-aided manufacturing). A 
estrutura é formada camada por camada, sendo depositado um filamento de polímero fundido 
através de um cabeçote de extrusão por fuso (MOTA, PUPPI, et al., 2011). A alta porosidade 
(próxima aos 90%) e a presença de poros interconectados de dimensões de algumas centenas 
de microns facilitam o crescimento das células e o transporte de oxigênio, nutrientes e 
resíduos. (DECLERCQ, DESMET, et al., 2013).  
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O processo de eletrofiação é uma técnica amplamente estudada e também apresenta 
resultados promissores para aplicações na engenharia tecidual (DHANDAYUTHAPANI, 
YOSHIDA, et al., 2011). Esta consiste na obtenção de fibras poliméricas por meio da 
aplicação de um campo elétrico de alta intensidade em um fluido polimérico condutor 
(CIPRITIA, SKELTON, et al., 2011). Proporciona a produção de mantas fibrosas com 
diâmetros de ordem nanométrica e micrométrica. A arquitetura das mantas obtidas por este 
processo tem potencial para mimetizar matrizes extracelulares porosas. Assim como, a relação 
de alta área superficial com volume de fibras combinada com a estrutura microporosa 
favorece a adesão, proliferação, migração e diferenciação celular (CIPRITIA, SKELTON, et 
al., 2011; DHANDAYUTHAPANI, YOSHIDA, et al., 2011).  
Existem numerosos trabalhos na literatura em que estas duas metodologias são 
utilizadas na produção de scaffolds. Entre tanto, poucos trabalhos foram publicados no 
desenvolvimento de scaffolds que fazem uso da combinação das técnicas de bioextrusão e 













1.1 Objetivos e Justificativas 
a) Objetivo geral 
Desenvolver e caracterizar scaffolds tridimensionais hierárquicos produzidos pela 
combinação das técnicas de bioextrusão (PCL e compósitos de PCL com HA) e eletrofiação 
(SF e PLLA) visando sua aplicação na regeneração de tecido ósseo.  
b) Objetivos específicos 
 Caracterizar os materiais e os scaffolds segundo sua composição, estrutura química, 
morfológica, comportamento térmico e interfacial.  
 Avaliar o potencial dos scaffolds como biomaterial através de teste de 
citotoxicidade. 
c) Justificativas 
Neste trabalho foi construída uma arquitetura hierárquica com macro e micro porosidades, 
combinando o processo de bioextrusão com o de eletrofiação, tendo como objetivo promover 
a adesão e migração celular. Encontram-se poucos trabalhos publicados no desenvolvimento 
de scaffolds que fazem uso da combinação destas duas técnicas. 
Foram produzidos scaffolds tridimensionais hierárquicos de poli(ε-caprolactona) (PCL) ou 
PCL reforçado com partículas de hidroxiapatita (HA) nas composições de 20 e 25% em peso, 
utilizando a técnica de bioextrusão; com adição das mantas fibrosas de poli(L-ácido láctico) 
(PLLA) ou fibroína de seda (SF) obtidas por eletrofiação. Na literatura existem alguns estudos 
utilizando diferentes metodologias de produção de scaffolds com a fibroína. Além disso, ainda 
não foram reportados trabalhos que utilizam a SF na produção de scaffolds tridimensionais 





2 REVISÃO DA LITERATURA 
2.1 Fabricação de scaffolds para aplicação na engenharia tecidual 
A motivação dos estudos na engenharia tecidual surge devido às limitações 
apresentadas pelas terapias clínicas. As terapias clínicas convencionais podem ser 
classificadas em médica (principalmente farmacológica) ou cirúrgica. Entre as terapias 
cirúrgicas, os tratamentos fornecem suporte temporário ou permanente ao paciente e 
normalmente podem ser categorizados de acordo com um dos seguintes procedimentos: 
reparação, substituição, reconstrução ou remoção (PALSSON e BHATIA, 2004). A 
reconstrução de um tecido consiste geralmente na substituição do tecido lesionado por um 
tecido autólogo de um tipo diferente. Quando falamos sobre a substituição de tecidos ou 
órgãos, limitações como a morbidade do sítio doador, a rejeição imunológica e a escassez de 
doadores de órgãos, entre outras limitações, precisam ser superadas para tratar com sucesso os 
pacientes. Estas limitações incentivaram os pesquisadores a estudarem novos métodos para 
proporcionar reparo tecidual a partir das células do próprio paciente ou de células tronco 
coletadas de um doador (KRAMSCHUSTER e TURNG, 2013).   
A engenharia tecidual é definida segundo Skalak e Fox (1988) como: “A aplicação dos 
princípios e métodos da engenharia e ciências da vida na direção do entendimento 
fundamental das relações estrutura-função em tecidos normais e patológicos de mamíferos, e 
o desenvolvimento de substitutos biológicos para restaurar, manter ou incrementar a função 
do tecido”. São apresentadas três estratégias na engenharia tecidual, resumidas em (LANZA, 
LANGER e VACANTI, 2007): 
(i) O transporte de células consiste na remoção de células saudáveis por meio de 
uma biopsia. Posteriormente essas células são injetadas diretamente no tecido 
lesionado. Entre tanto, esta técnica não garante a formação de tecido. 
(ii) A regeneração guiada por um suporte celular se baseia na utilização de um 
scaffold construído com um material biodegradável. Este scaffold é 
implantado diretamente na área lesionada para que durante sua degradação 
promova o crescimento de tecido. 
(iii) A implantação de um scaffold semeado com células se inicia com o 
isolamento de células a partir do paciente. Depois, um scaffold biodegradável 
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é semeado com as mesmas e finalmente é implantado na área lesionada. Antes 
da implantação, o scaffold semeado com células pode ser submetido a um 
ambiente in vitro que mimetiza o ambiente in vivo da área. Este ambiente in 
vitro geralmente é gerado com a utilização de um biorreator; neste são 
proporcionados nutrientes, fatores de crescimento e também estímulos 
mecânicos para facilitar o desenvolvimento de um tecido funcional.  
Os scaffolds tridimensionais são construídos para que sirvam como suporte temporário de 
células e substitutos do tecido lesionado. Após a implantação do scaffold semeado com as 
células, estas crescem, migram e se proliferam guiadas pela arquitetura do mesmo. Assim, 
também são mantidas aderidas e próximas aos tecidos circundantes durante a degradação 
gradual do scaffold e formação do novo tecido (SABIR, XU e LI, 2009; HUTMACHER, 
2001). A taxa de crescimento do novo tecido depende, dentre outros fatores, das 
características do scaffold, incluindo a macro ou micro-porosidade fornecida pela 
interconectividade dos poros, resistência mecânica, composição química, biodegradabilidade 
e biocompatibilidade do biomaterial. Além do mais, essas caraterísticas regulam o 
comportamento celular como: proliferação, migração, adesão e diferenciação (GRAVEL, 
GROSS, et al., 2006; BADROSSAMAY, BALACHANDRAN, et al., 2014; WUA, LIU, et 
al., 2014).  
No projeto e desenvolvimento de um scaffold é desejável que estes possuam as seguintes 
características: biocompatibilidade, biodegradabilidade ou biorreabsorção, compatibilidade 
mecânica, porosidade interligada e natureza não toxica dos produtos de degradação 
(DÁVILA, 2014). Na escolha de materiais utilizados para o desenvolvimento de scaffolds 
deve-se levar em consideração que sejam toleráveis pelo corpo humano. O material deve 
induzir uma resposta inflamatória mínima, não tóxica nas células do tecido hospedeiro e 
precisa ter uma alta imunogenicidade. Em suma, deve ser biocompativel, isto é, ter a 
capacidade de entrar em contato com o tecido hospedeiro sem produzir um efeito adverso 
(VERT, DOI, et al., 2012; WILLIAMS, 1999).  
Os scaffolds devem ser biodegradáveis, permitindo que a matriz extracelular (ECM) se 
regenere na região desocupada pelo biomaterial quando este é degradado. No término do 
processo, o scaffold é totalmente reabsorvido sem que seja necessário realizar uma nova 
cirurgia para removê-lo (GOMES, AZEVEDO, et al., 2008). Os materiais biodegradáveis, tais 
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como os polímeros, podem ser decompostos naturalmente, mas seus produtos degradados irão 
permanecer no interior do corpo humano. No caso de materiais biorreabsorvíveis, estes atuam 
por um determinado período e depois são degradados; os produtos não tóxicos são eliminados 
através dos processos de metabolismo, secreção ou excreção (VERT, DOI, et al., 2012).  
A principal função do scaffold é que ele seja capaz de conservar sua integridade 
estrutural enquanto serve de suporte para adesão, proliferação e diferenciação das células, até 
que o tecido seja regenerado no local da implantação (KRAMSCHUSTER e TURNG, 2013). 
Idealmente, a taxa de degradação do scaffold deve ser proporcional com a taxa de formação 
do novo tecido. A taxa de degradação dos diferentes tipos de polímeros biodegradáveis é 
influenciada pela sua composição química, condições de carga mecânica e o ambiente 
(DHANDAYUTHAPANI, YOSHIDA, et al., 2011).  
Além disso, a biodegradabilidade irá depender das propriedades físicas e estruturais dos 
scaffolds, tais como a interconectividade, porosidade e morfologia de superfície. A superfície 
do scaffold influencia a taxa de degradação, levando em consideração a área superficial e a 
porosidade. Um scaffold com porosidade elevada pode ser capaz de aumentar o transporte de 
nutrientes e a nova vascularização dentro do implante. Em contrapartida, um tamanho de poro 
menor é indicado para proporcionar uma maior área superficial em relação ao volume. É 
importante levar em conta o tamanho e a geometria dos poros porque podem aumentar ou 
diminuir a atividade celular, e são altamente dependentes do tipo especifico de célula a ser 
cultivada (MAIA, KLEIN, et al., 2010; CHEUNG, LAU, et al., 2007).  
A maioria das células dos órgãos precisa de uma estrutura base adequada para manter 
sua capacidade de aderir-se, proliferar-se e realizar as funções diferenciadas incluindo 
espalhamento e diferenciação das células semeadas. Por conseguinte, a arquitetura, o controle 
da topografia de superfície e rugosidade são importantes para permitir a migração das células 
na superfície do scaffold. A superfície rugosa auxilia na adesão das células e a maior 
porosidade melhora as taxas de difusão, assim como facilita a vascularização e melhora o 
fornecimento de oxigênio e nutrientes, facilitando também a remoção de resíduos. As 
propriedades mecânicas dos scaffolds devem ser similares às propriedades dos tecidos a serem 
substituídos, a fim de que proporcionem um suporte estrutural adequado. Posteriormente, as 
cargas mecânicas serão transferidas para o novo tecido, enquanto que o scaffold sofre um 
processo gradual de degradação (CHEUNG, LAU, et al., 2007).    
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2.2 Regeneração de tecido ósseo 
O tecido ósseo contém uma matriz extracelular que circunda as células e as mantém 
separadas; composta por 10% de água, 20% de matéria orgânica e 70% de fase mineral. A 
parte orgânica é formada em maior proporção por fibras de colágeno e por outras proteínas 
(proteoglicanos e glicoproteínas); a fase mineral é formada na sua maioria por hidroxiapatita 
(HA) e por íons de bicarbonato, magnésio e citrato (GONÇALVES, 2010). 
As principais funções que o osso realiza no organismo são dar suporte estrutural para o 
corpo, proteção dos órgãos internos, regulação do pH do sangue e manutenção do nível de 
cálcio, fosfato e sódio para processos metabólicos (VENKATESAN, BHATNAGAR, et al., 
2015; COPP e SHIM, 1963). Como indicado no esquema da Figura 2.1, o tecido ósseo é 
formado por dois tipos de osso (SAMBROOK, 2001; BROWN, KUMBAR e LAURENCIN, 
2013):  
(i) Osso trabecular ou esponjoso: Altamente poroso (entre 50 a 90%), encontrado 
no interior dos ossos adjacentes à cavidade da medula e; 
(ii) Osso cortical ou compacto: Denso (10% porosidade) e altamente mineralizado, 
encontrado nas regiões periféricas do osso.  
 
 
Figura 2.1. Esquema do osso (BAO, TEO, et al., 2013). 
30 
O osso apresenta uma organização hierárquica, com os seguintes níveis estruturais: (1) 
macroestrutura: osso trabecular e cortical; (2) microestrutura (entre 10 a 500 µm): canal de 
Havers, ósteon e trabécula; (3) sub-microestrutura (1 - 10 µm): lámelas; (4) nanoestrutura (de 
uns poucos centos de nanômetros a 1 µm): fibrila de colágeno e mineral; e (5) sub-
nanoestrutura (uns poucos centos de nanômetros): estrutura molecular dos minerais, colágeno 
e outras proteínas orgânicas (RHO, KUHN-SPEARING e ZIOUPOS, 1998; VENKATESAN, 
BHATNAGAR, et al., 2015). Assim, a disposição e orientação destes componentes fazem do 
osso heterogêneo e anisotrópico. Esta estrutura está representada na Figura 2.2. 
 
Figura 2.2. Níveis hierárquicos da organização estrutural do osso (RHO, KUHN-SPEARING 
e ZIOUPOS, 1998). 
Na fisiologia do osso são apresentados dois processos principais, que são a 
remodelagem e a regeneração. A formação e reabsorção do osso são as bases da 
remodelagem. Este processo é necessário para a manutenção e reparação de defeitos 
microestruturais, prevenindo o acumulo de microfissuras resultantes das solicitações 
mecânicas aplicadas. Também mantém os níveis de cálcio, fosfato e sódio na homeostase de 
processos metabólicos. Este processo se inicia com os osteoclastos que reabsorvem o osso 
mais antigo. Em seguinte, os osteoblastos (sintetizam o colágeno precursor da matriz celular) 
formam e mineralizam o osteóide, preenchendo a cavidade previamente criada pelos 
osteoclastos. Os osteócitos (resultam da diferenciação dos osteoblastos) são células 
metabolicamente ativas (síntese e mineralização da matriz óssea) e mecano-sensores (orienta 
a remodelação óssea, por meio da detecção de alterações na solicitação mecânica) 
(HOLLINGER, EINHORN, et al., 2005; GONÇALVES, 2010).  
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O propósito da regeneração óssea é a reconstrução de defeitos causados por traumas, 
infecções, malformações congênitas, doenças degenerativas e ressecções tumorais (SPICER, 
KRETLOW, et al., 2012; SHRIVATS, MCDERMOTT e HOLLINGER, 2014; GU, HUANG, 
et al., 2013). A regeneração espontânea do osso acontece quando o tamanho do defeito é 
inferior ao tamanho crítico. O tamanho crítico de um defeito é ≥ 1,5 a 2 vezes o diâmetro da 
diáfise do osso longo, mas varia de acordo com o paciente e o osso (DIMITRIOU, 
MATALIOTAKIS, et al., 2012). A regeneração de um defeito de tamanho não crítico 
(exemplo uma fratura) ocorre em primeiro lugar com uma hemorragia, acompanhada da 
formação de um hematoma. A seguir, as células localizadas no periósteo e endósteo 
respondem com uma rápida proliferação de fibroblastos (envolvidos na criação de cartilagem 
e fibrocartilagem), formando assim o calo fibrocartilaginoso que preenche o defeito do tecido 
lesionado. A partir do calo fibrocartilaginoso, os osteoblastos do tecido ósseo saudável da 
vizinhança iniciam a produção da matriz óssea. Enquanto a matriz cresce vai se 
desenvolvendo um calo ósseo; este consiste em osso trabecular, que dura 3 ou 4 meses antes 
de ser remodelado num osso que seja similar em estrutura ao original. Por fim, existe a 
remodelação de tecido ósseo, em que os osteoblastos formam o novo osso cortical ao redor da 
periferia, ao passo que os osteoclastos reabsorvem o osso trabecular do interior e formam uma 
nova cavidade medular (GONÇALVES, 2010; APPLEGATE, 2012).  
Quando o defeito está acima do tamanho crítico, a autorregeneração não é possível, 
sendo necessário recorrer a terapias de substituição que utilizam dispositivos físicos, como 
substitutos ósseos. Estes servem para preencher o defeito e promover, assim, o crescimento do 
tecido ósseo (GONÇALVES, 2010). Como conhecido, para substituição de tecido ósseo, os 
enxertos autólogos são utilizados como padrão, mas devido à limitação de áreas de extração, 
os enxertos alogênicos também são uma boa alternativa. No entanto, os enxertos alogênicos 
(ou aloenxertos) são limitados pela morbidade do local doador, procedimentos cirúrgicos de 
colheita e risco de infecção (SCHOFER, TUNNERMANN, et al., 2012; ROMAGNOLI e 
BRANDI, 2014; SWAIN, CORNET, et al., 2013). Estas limitações tem estimulado o 
desenvolvimento de scaffolds como substitutos ósseos. A utilização dos mesmos traz 
vantagens como eliminação do risco de transmissão de doenças, redução dos procedimentos 
cirúrgicos e do risco de infecções (ROMAGNOLI e BRANDI, 2014; VENKATESAN, 
BHATNAGAR, et al., 2015). 
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Nas terapias de regeneração óssea devem ser consideradas as seguintes propriedades: (i) 
Osteogênese, que é o processo pelo qual as células progenitoras mudam para osteoblastos 
maduros, os quais irão posteriormente mineralizar e formar o tecido ósseo. (ii) 
Osteocondução, que é o processo pelo qual o osso é formado na superfície; num biomaterial, 
este é medido pela habilidade do scaffold para suportar o crescimento do osso em uma forma 
3D no local do defeito. (iii) Osteoindução, que é o processo de recrutamento de células 
osteoprogenitoras para o local do defeito e subsequentemente diferenciação destas em 
osteoblastos (SHRIVATS, MCDERMOTT e HOLLINGER, 2014). No caso dos substitutos 
ou enxertos ósseos, esses podem ser osteocondutivos e osteoindutivos, mas não osteogênicos. 
Os biomateriais em micro-escala podem ser osteocondutivos, mas não osteoindutivos e 
osteogênicos (BROWN, KUMBAR e LAURENCIN, 2013).    
 
2.3 Porosidade dos scaffolds utilizados como substitutos ósseos  
A efetividade de um scaffold utilizado como substituto ósseo depende da arquitetura 
(porosidade e interconectividade), resistência mecânica e composição química. Estas 
considerações influenciam no comportamento celular como proliferação, migração, adesão e 
diferenciação (PETITE, VIATEAU, et al., 2000). A escolha errada da porosidade, por 
exemplo, pode restringir a migração das células para dentro do scaffold, o que, 
consequentemente, limita o potencial do mesmo para ser osteocondutivo. A estrutura do 
scaffold, diâmetro de poro e porosidade são componentes críticos para a migração celular. 
Poros interconectados são necessários para facilitar a migração das células, assim como, para 
manter o fornecimento de nutrientes e remoção de resíduos das células no interior do scaffold. 
Dentre os scaffolds produzidos numa estrutura de micro-escala, sabe-se que, diâmetros de 
poro entre 50 a 300 µm facilitam a migração das células. No entanto, apesar de apresentar 
uma menor taxa de migração, os de diâmetro de poro menor que 40 µm alcançam o mesmo 
nível de penetração celular (as células migram através do interior do scaffold) comparada com 
os de maior diâmetro (KARAGEORGIOU e KAPLAN, 2005; BROWN, KUMBAR e 
LAURENCIN, 2013).  
Os scaffolds de estrutura nanométrica formados, por exemplo, por nanofibras 
eletrofiadas, normalmente apresentam uma porosidade total entre 40 a 75 % em volume 
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(alguns casos até 90%) e diâmetro de poro de alguns micrômetros (da ordem de 30 µm). Estas 
nanoestruturas também exibem infiltração celular até o interior do scaffold. Esta infiltração 
acontece quando a morfologia das células muda e exibe um comportamento pseudópode 
(PATEL, KURPINSKI, et al., 2007). Isto quer dizer que, devido às projeções temporárias do 
citoplasma da membrana celular, estas células se prolongam ao longo das fibras. Certas 
células eucarióticas utilizam esta capacidade para movimentar-se ou para ingerir nutrientes e 
são referidas como ameboides.  A migração celular depende dos gradientes químicos criados 
pela absorção de fatores e movimento ameboidal, sendo a porosidade uma propriedade crítica 
nos scaffolds nanométricos (BROWN, KUMBAR e LAURENCIN, 2013).  
Em geral, os scaffolds aplicados como substitutos ósseos, requerem de uma porosidade 
controlada na faixa de 50 a 90%, com um tamanho de poro entre 50 e 300 µm (GRIFFITH; 
KARAGEORGIOU e KAPLAN, 2005; MIKOS e TEMENOFF, 2000; EBNESAJJAD, 2013). 
 
2.4 Biomateriais utilizados na fabricação de scaffolds para aplicação como 
substitutos ósseos 
Na engenharia tecidual, os biomateriais são amplamente utilizados na produção de 
scaffolds. Um biomaterial pode ser definido como: “Um material que se destina a interagir 
com sistemas biológicos para avaliar, tratar, aumentar ou substituir qualquer tecido, órgão ou 
função do corpo” (WILLIAMS, 1999). Os biomateriais utilizados na produção de scaffolds 
podem ser classificados como polímeros de origem sintética ou natural, materiais cerâmicos e 
compósitos.  
No desenvolvimento de um scaffold como substituto ósseo, os polímeros 
biodegradáveis de origem natural, como os polissacarídeos (exemplo: celulose, quitina, 
glicosaminoglicanos) e proteínas (exemplo: colágeno, seda, fibrinogênio, elastina) possuem 
semelhanças significativas com a matriz extracelular (ECM). Além do mais, apresentam 
versatilidade química e bom desempenho biológico, sem toxicidade ou reações imunológicas 
(PINA, OLIVEIRA e REIS, 2015). Por outro lado, os polímeros sintéticos, quando 
comparados com os polímeros naturais, possuem maior processabilidade e suas propriedades 
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físicas e químicas podem ser modificadas, assim como as características mecânicas e de 
degradação (CHEUNG, LAU, et al., 2007).  
Os biomateriais cerâmicos, como os fosfatos de cálcio (beta fosfato tricálcico e 
hidroxiapatita, por exemplo), são utilizados devido às suas propriedades de 
osteocondutividade, reabsorção e biocompatibilidade, tendo como limitação a baixa 
resistência mecânica, o que não permite sua aplicação como suporte de cargas (PINA, 
OLIVEIRA e REIS, 2015). A combinação de dois biomateriais, um polimérico e outro 
cerâmico formam um compósito com grande potencial para a regeneração de tecido ósseo. 
Estes compósitos são osteoindutivos, ou seja, têm a habilidade de induzir a formação de osso 
criando um ambiente in vivo favorável, demonstrado em diversos estudos publicados na 
literatura (GITTENS e ULUDAG, 2001; KHAN e LAURENCIN, 2004; KIM, KNOWLES e 
KIM, 2004; MANO, SOUSA, et al., 2004; ZHANG, WANG, et al., 2004; JIANG, EVANS, 
et al., 2005; DI SILVIO e BONFIELD, 1999; AMINI, LAURENCIN e NUKAVARAPU, 
2012). 
2.4.1 Fibroína da seda 
A fibroína é uma proteína obtida das fibras da seda comumente produzidas pelo bicho da 
seda (Bombyx mori) e aranhas (Nephila clavipes). As fibras do casulo do bicho da seda são 
revestidas naturalmente pela proteína sericina, esta representa entre 25 a 30 % do peso total 
do casulo. O processo de remoção da sericina traz a desvantagem de diminuição de 
propriedades mecânicas das fibras da seda (ALTMAN, DIAZ, et al., 2003; KEARNS, 
MACINTOSH, et al., 2008).  
Os aminoácidos são as unidades básicas que compõem as proteínas. As ligações formadas 
entre eles são chamadas de ligações peptídicas, que ocorre por eliminação de uma molécula 
de água entre o grupo OH do carboxilo de um aminoácido e um H do grupo amina do 
aminoácido adjacente, sendo que as proteínas são chamadas de polipeptídeos.  Uma cadeia 
polipeptídica é caracterizada por uma sequência de mais de dois resíduos de aminoácidos 
sempre inicia-se pela extremidade -NH2 (terminal N). Esta ligação é responsável pelo 
estabelecimento de uma estrutura primária (a sequência dos aminoácidos na cadeia peptídica 
de um polipeptídio ou de uma proteína), como exemplo pode se observar na Figura 2.3 a 
estrutura primaria da fibroína da seda (TEMENOFF e MIKOS, 2008). 
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Figura 2.3. Estrutura primária da fibroína da seda (BEXIGA, 2015). 
A estrutura primária da fibroína da seda é constituída principalmente pela sequência de 
aminoácidos glicina (Gly), alanina (Ala), serina (Ser), tirosina (Tyr) e valina (Val) (ver Figura 
2.4). Esta é composta por uma cadeia pesada (Mw ~390 kDa) e uma cadeia leve 
(Mw ~26 kDa), ligadas por ligação dissulfeto. A cadeia pesada é composta por 12 domínios 
repetitivos, cujas composições típicas são aglomerados de oligopeptídeos (3 a 50 
aminoácidos) Gly-Ala-Gly-Gly-Ser, [Gly-Ala]n-Gly-Tyr, e [Gly-Val]n-Gly-Ala (n=1-8) e 
estão separadas por 11 regiões amorfas nas quais os peptídeos estão presentes principalmente 
como Gly-Ala-Gly-Ser e Gly-Ala-Gly-Ala-Gly-Ser, esta cadeia contém um número 
considerável de resíduos de aminoácidos hidrofóbicos (ROCKWOOD, PREDA, et al., 2011; 
HOSSAIN, OHYAMA, et al., 2003). 
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Figura 2.4. Aminoácidos que compõem a estrutura química da fibroína da seda        
(REDDY, 2015). 
Enquanto a estrutura primaria indica a ordem linear dos aminoácidos, a estrutura 
secundaria é produzida pelas interações de localização entre os resíduos dos aminoácidos. 
Existem dois tipos de conformações mais comuns na estrutura secundária, que são: a hélice-α 
e a folha-β. Na estrutura hélice-α, a formação de ligações hidrogênio entre os grupos carboxila 
e amina dos aminoácidos, que se encontram em estreita colaboração, formam voltas e dobras 
na cadeia polipeptídica, também os aminoácidos são orientados com os grupos R das cadeias 
para o exterior da hélice-α, esta estrutura é mostrada na Figura 2.5 (TEMENOFF e MIKOS, 
2008).   
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Figura 2.5. Conformação estrutural hélice-α (Wikipédia, 2015).  
A estrutura folha-β é estabilizada pelas ligações de hidrogênio entre duas cadeias ou 
porções de uma cadeia. Neste caso, cada uma das cadeias vizinhas adota uma conformação 
prolongada linear zig-zag, podendo ser observada na Figura 2.6 (TEMENOFF e MIKOS, 
2008). 
 
Figura 2.6. Conformação estrutural folha-β (NELSON e COX, 2010). 
Outra conformação, característica das macromoléculas, é a conformação de novelo 
aleatório, que consiste no arranjo aleatório das cadeias. Essa conformação é característica de 
polímeros amorfos, fundidos e em solução (CANEVAROLO, 2006). Essa conformação 
também é encontrada na fibroína de seda. 
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 Assim, as conformações de novelo aleatório, hélice-α e folha-β, coexistem na fibroína da 
seda, onde tratamentos físicos e químicos podem ser realizados para promover transições na 
sua estrutura. Foram classificados dois tipos de seda: a seda I e seda II, onde a primeira 
apresenta as conformações de novelo aleatório e hélice-α, e a segunda apresenta a 
conformação folha-β (MORAIS, 2010).   
Nos últimos anos, as aplicações da fibroína da seda na área biomédica cresceram 
consideravelmente. O interesse deste material para a regeneração de tecido ósseo é devido às 
suas propriedades singulares como alta elasticidade, resistência mecânica e dureza, 
bicompatibilidade e biodegradabilidade. A taxa de degradação de scaffolds produzidos com 
fibroína pode ser regulada modificando a cristalinidade, peso molecular, porosidade e 
estrutura folha- β. A fibroína contém uma grande quantidade de estruturas folha- β com 
domínios hidrofóbicos que proporcionam resistência a solubilidade em água e elevam as 
propriedades mecânicas (PINA, OLIVEIRA e REIS, 2015).    
2.4.2 Poli (ε-caprolactona) 
A poli(ε-caprolactona) (PCL) é um poliéster alifático semicristalino obtido por 
polimerização por abertura do anel da ε-caprolactona (LIPIK e ABADIE, 2010). Na síntese de 
polímeros para aplicações biomédicas, o catalisador mais utilizado é o 2-etil-hexanoato de 
estanho, conhecido como octanoato de estanho, SnOct2. Este catalisador foi aprovado pela 
FDA (Food and Drug Administration) para aplicação na área alimentícia e médica. Além do 
mais, apresenta solubilidade em solventes orgânicos e monômeros de ésteres cíclicos, 
facilitando a reação de síntese (CASTRO, 2006). A Figura 2.7 mostra a estrutura química do 
monômero ε-caprolactona e da unidade de repetição da policaprolactona.  
 
Figura 2.7. Síntese e mero da policaprolactona (JIANG e ZHANG, 2013). 
A massa molar do PCL varia entre os 5 000 a 80 000 g/mol e existe uma relação entre a 
massa molar e o grau de cristalinidade. Assim, com uma massa molar de 5 000 g/mol a 
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cristalinidade do PCL é de aproximadamente 80 %, enquanto que com uma massa molar de 
60.000 g/mol, a cristalinidade é de aproximadamente 45% (DUMITRIU e POPA, 2013; 
DÁVILA, 2014). Valores típicos das propriedades mecânicas da policaprolactona são: 
módulo de elasticidade de 200 - 440 MPa, resistência à tração de 20 – 42 MPa e resistência à 
compressão de 120 MPa. Assim, o PCL é um polímero que pode ser utilizado na construção 
de scaffolds aplicados na regeneração de tecido ósseo (GONÇALVES, 2010).   
As características da poli(ε-caprolactona), tais como alta solubilidade em solventes 
orgânicos, processabilidade a baixas temperaturas, produtos de degradação não tóxicos e 
habilidade de formar blendas com outros polímeros, tem incentivado sua pesquisa para 
aplicação como biomaterial (GUPTA, GEETA e RAY, 2011). O PCL é solúvel a temperatura 
ambiente em uma grande variedade de solventes orgânicos, como clorofórmio, diclorometano, 
tetracloreto de carbono, benzeno, tolueno, ciclohexanona e 2-nitropropano. Também possui 
uma lenta solubilidade em acetona, 2-butanona, acetato de etila, dimetilformamida, 
acetonitrila (RAMOS, 2011).  Além disso, sua baixa temperatura de fusão (Tm) entre 59 e 
64 °C sua temperatura de transição vítrea (Tg), em torno de -60 °C e sua temperatura de 
degradação próxima de 350 °C, faz com que o PCL seja um polímero passível de 
processamento nas formas convencionais de produção dos termoplásticos, como extrusão e 
moldagem por injeção (ALVES, 2008). O PCL se degrada lentamente sendo interessante sua 
utilização para aplicações que requerem longos tempos de degradação. A taxa de degradação 
varia entre os 24 a 36 meses. Desde 1970 foi aprovada pela FDA, sendo considerado um 
polímero biorreabsorvível e biocompatível (GONÇALVES, 2010). Este polímero também é 
interessante para a formação de blendas devido a suas propriedades de miscibilidade, baixa 
viscosidade e compatibilidade mecânica com outros polímeros (RAMOS, 2011). 
2.4.3 Poli (L-ácido láctico) 
O polímero denominado poli(ácido lático) (PLA) é um poliéster sintético biodegradável. 
O PLA pode ser sintetizado através de dois processos: (i) reação de policondensação direta do 
ácido lático levando a formação de um polímero de baixa massa molar, (ii) reação de 
polimerização por abertura do anel do dímero cíclico do acido láctico (lactide), na presença de 
um catalisador gerando um polímero de alta massa molar (MOTTA e DUEK, 2006). Durante 
a polimerização por abertura do anel de lactide, cada molécula de lactide é aberta formando 
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um dímero do ácido lático, que se ligará a outro e assim sucessivamente, proporcionando o 
crescimento da cadeia do polímero, como mostra a Figura 2.8 (MOTTA, 2007). 
 
Figura 2.8. Representação da síntese do poli (ácido lático), a partir do diéster cíclico do ácido 
lático (JIANG, EVANS, et al., 2005). 
O ácido lático e o dímero cíclico do ácido lático (lactide) apresentam quiralidade, ou 
seja, suas estruturas moleculares não têm simetria de reflexão. Para o ácido lático são 
apresentadas duas formas estereoisoméricas possíveis: o L- e o D-ácido lático (ver Figura 
2.9).  
 
Figura 2.9. Estereoisômeros do ácido lático (NPTEL, 2011). 
 Para o dímero cíclico do ácido lático são encontradas quatro formas estereisoméricas 
possíveis: (i) o L-lactide, (ii) o D-lactide, (iii) o meso-lactide, que é opticamente inativo e 
contém uma unidade L e uma unidade D no anel e (iv) a mistura racêmica D, L-lactide, 
formada por efeito de cada molécula de lactide apresentar dois carbonos quirais (MOTTA, 
2007). Na Figura 2.10 são representados os estereoisômeros do lactide. 
 
Figura 2.10. Estereoisômeros do lactide (NPTEL, 2011). 
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 O polímero formado é chamado de acordo com o isomerismo correspondente a seu 
dímero cíclico, dessa forma, o poli(D-ácido lático) (PDLA), o poli(L-ácido lático) (PLLA) e o 
poli(D,L ácido lático) são polimerizados por abertura do anel dos dímeros D-lactide, L-lactide 
e D,L-lactide,  respectivamente (MOTTA, 2007).  
O PLLA é um polímero semicristalino, biocompatível e biodegradável. Possui 
temperatura de fusão (Tm) entre 174 e 184 °C, temperatura de transição vítrea (Tg) entre 57 e 
65 °C e temperatura de degradação próxima aos 225 °C. O tempo de degradação é longo, 
maior que 24 meses. Este polímero apresenta boa resistência à tração e módulo de elasticidade 
de aproximadamente 2,7 GPa (LEAL, 2015).  
Além do mais, o PLLA é um polímero de cristalização lenta, onde sua cristalinidade 
depende significativamente das condições de processamento, tais como velocidade ou taxa de 
resfriamento e estado de recozimento. Por exemplo, os produtos produzidos de PLLA pelo 
processo de moldagem por injeção apresentam uma cristalinidade mínima devido ao rápido 
resfriamento no molde. O recozimento destes produtos acima da sua Tg aumenta 
consideravelmente sua cristalinidade. Maior temperatura e tempo de recozimento resultam em 
cristais perfeitos e com elevado ponto de fusão. Além disso, o PLLA é um polímero frágil, 
apresentando deformação na ruptura inferior a 6%, que limita sua aplicação (JIANG, EVANS, 
et al., 2005). O PLLA com alta massa molar é utilizado em aplicações onde é requerida uma 
elevada resistência mecânica e tenacidade, como em suturas e dispositivos ortopédicos 
(RATNER, HOFFMAN, et al., 2004).   
Os Polilactides sofrem degradação pelo processo de hidrólise das ligações ésteres 
presentes nas cadeias, onde o ácido lático é degradado no ciclo metabólico humano, 
resultando em produtos totalmente atóxicos que são reabsorvidos pelo organismo, tendo sua 
eliminação no ciclo do ácido tricarboxílico e é excretada como água e dióxido de carbono 
(MOTTA, 2007). A taxa de degradação é determinada por diversos fatores, tais como 
estrutura configuracional, razão do copolímero, cristalinidade, peso molecular, morfologia, 
tensões, quantidade de monômero residual, porosidade e local de implantação 





Os fosfatos de cálcio comumente utilizados como biomaterias são a hidroxiapatita, beta 
e alfa fosfato tricálcico. A reabsorção dos fosfatos de cálcio é causada por três fatores: (i) 
dissolução físico-quimica, (ii) desintegração física em pequenas partículas e (iii) fatores 
químicos. Todas as cerâmicas reabsorvíveis, exceto o gesso, são baseados em fosfatos de 
cálcio, variando a sua biodegrabilidade na ordem a seguir (DE AZA, DE AZA e DE AZA, 
2005): 
α-TCP > β- TCP >>>> HA 
 
A hidroxiapatita (HA) é considerada menos solúvel num ambiente aquoso comparada 
com outros fosfatos de cálcio como o beta e alfa fosfato tricálcico (SHEPHERD, 
FRIEDERICHS e BEST, 2015). A formula química da hidroxiapatita (HA) é 
Ca10(PO4)6(OH)2, estável até 1200 °C e tem uma relação Ca/P de 1,67 (CHAI e BEN-
NISSAN, 1994). Além do mais, a HA é uma cerâmica bioativa e biocompatível, que é 
amplamente utilizada como material de substituição para a regeneração óssea, por ter sua 
composição e fórmula química semelhante a do osso (BERNDT, FAHAD HASAN, et al., 
2014; RODRIGUES, 2012), favorecendo o crescimento ósseo, pois apresenta a propriedade 
de osteocondução. Existem vários métodos para sintetizar HA, entre os quais incluem a 
hidrólise, o processo hidrotérmico, a síntese mecano-química, o processo sol-gel, a rota 
sonoquímica, rotas através de cimentos de fosfatos de cálcio e emulsões – microemulsões 
(FERRAZ, MONTEIRO e MANUEL, 2004; RODRIGUES, 2012; SHEPHERD, 
FRIEDERICHS e BEST, 2015; VILLORA, CALLEJAS e BARBA, 2005; LEGEROS e 
BEN-NISSAN, 2014).  
As propriedades mecânicas da HA são semelhantes às dos componentes mais resistentes 
do osso. A HA tem um módulo de elasticidade de 40 - 100 GPa, o esmalte dental possui um 
módulo de 74 GPa e o osso compacto um módulo de 18 - 12 GPa. Por outro lado, a HA como 
pastilha (volume compactado denso) tem uma resistência mecânica da ordem de 100 MPa em 
comparação a resistência mecânica de 300 Mpa para o osso humano, esta resistência da HA 
diminui grandemente como scaffold (volumem compacto poroso) (DE AZA, DE AZA e DE 
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AZA, 2005). A HA pode ser combinada com outros materiais (ex. biopolímeros) que lhe 
confiram melhores propriedades mecânicas (GONÇALVES, 2010). 
Os compósitos de partículas inorgânicas bioativas com polímeros combinam a 
flexibilidade dos polímeros com a rigidez, aumento da resistência mecânica e bioatividade das 
partículas inorgânicas. A maioria de trabalhos publicados sobre este tipo de compósito 
utilizam partículas inorgânicas de tamanho micrométrico. No entanto, a capacidade de 
produzir partículas ou fibras de tamanho manométrico permitiu o desenvolvimento de 
nanobiocompositos através da combinação de nano-reforços e polímeros biodegradáveis de 
diferentes origens. Estes nanobiocompositos têm sido explorados, por exemplo, como 
matrizes porosas para aplicações na engenharia tecidual óssea e como membranas com 
aplicações potenciais no domínio dentário (BARROS, LEITE, et al., 2014). 
  
2.5 Processos de fabricação de scaffolds direcionados à regeneração de 
tecido ósseo 
Os scaffolds utilizados na engenharia tecidual são baseados numa rede de poros 
interconectados. As técnicas para fabricação destes scaffolds são diversas, dentre elas 
destacam-se a evaporação de solvente, separação de fases, eletrofiação, liofilização, formação 
de espumas, freeze-drying, fiber bonding, dentre outras (SABIR, XU e LI, 2009; GOMES, 
GODINHO, et al., 2002). Mesmo sendo possível controlar o tamanho e forma do poro através 
de controle dos parâmetros de processamento utilizando essas técnicas, as arquiteturas 
resultantes apresentam poros parcialmente ou totalmente interconectados e formação 
aleatória. Contudo, as técnicas da manufatura aditiva oferecem um alto grau de controle sobre 
a arquitetura dos scaffolds e variedade de biomateriais que podem ser processados por estas 
técnicas (MELCHELS, DOMINGOS, et al., 2012). 
2.5.1 Eletrofiação 
O processo de eletrofiação consiste na obtenção de fibras poliméricas através de um 
campo elétrico de alta intensidade, proporcionando a produção de estruturas porosas, com 
fibras de diâmetros de dimensões nanométricas a micrométricas (HU, LIU, et al., 2014; 
WANG, WANG, et al., 2010). Essas estruturas apresentam alto potencial para ser utilizadas 
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como scaffolds aplicados na engenharia tecidual, pois sua arquitetura mimetiza a matriz 
extracelular de tecidos (CIPRITIA, SKELTON, et al., 2011; HA, PARK e HUDSON, 2003; 
MIN, LEE, et al., 2004; RIBEIRO, SENCADAS, et al., 2011).  
O equipamento de eletrofiação é composto de um capilar metálico (agulha) através do 
qual uma solução polimérica é injetada, uma fonte de alta voltagem e um coletor aterrado (ver 
Figura 2.11). Uma gota da solução polimérica é mantida na ponta do capilar por forças de 
tensão superficial e esta é eletrificada através da aplicação de alta voltagem, a qual resulta 
numa repulsão eletrostática entre as cargas da solução polimérica e as forças de Coulomb 
exercidas pelo campo elétrico externo. Uma vez que a intensidade do campo elétrico é 
aumentada acima de um valor limiar para vencer as forças de tensão superficial (formação do 
cone de Taylor), um ou múltiplos jatos são ejetados a partir da gota. O jato sofre um 
alongamento e é formada uma região de instabilidade até o coletor aterrado, sendo que 
durante este trajeto o solvente é evaporado. Assim, uma membrana de fibras é formada sobre 
o coletor.  
 
Figura 2.11. Esquema de um equipamento de eletrofiação. (A) seringa preenchida com a 
solução polimérica, (B) agulha metálica, (C) fonte de infusão, (D) fonte de alta voltagem, (E) 
produção de jato fino de material polimérico, (F) é evaporado o solvente da solução, 




As morfologias das fibras são influenciadas pelos parâmetros da solução (ex. 
viscosidade, condutividade elétrica e tensão superficial), parâmetros do processo (ex. 
intensidade do campo elétrico, vazão de entrada da solução, geometria do coletor) e 
parâmetros ambientais (ex. temperatura, umidade) (ZENG, YANG, et al., 2005; DHAN e 
DONALD, 2012; MEINEL, GERMERSHAUS, et al., 2012). Na Tabela 2.1 são apresentados 
alguns parâmetros citados anteriormente, explicando como estes podem influenciar na 
morfologia das fibras. 
Tabela 2.1. Influência dos parâmetros de processamento na morfologia das fibras (HASAN, 
AZIM e REZA, 2014). 
Parâmetros Influência na morfologia das fibras 
Viscosidade / concentração 
- Concentrações ou viscosidades baixas produzem defeitos 
na forma de beads (contas). 
- O diâmetro da fibra aumenta com o incremento da 
concentração e viscosidade. 
Condutividade 
- Uma boa condutividade da solução auxilia na distribuição 
de uma densidade de carga uniforme e as fibras não 
apresentam beads. 
- Diminuição do diâmetro da fibra com aumento da 
condutividade. 
Massa molecular do polímero 
- A quantidade de beads e gotejamento são reduzidos com o 
incremento da massa molecular. 
Momento dipolar e constante 
dielétrica 
- A fiação da solução é bem sucedida utilizando solventes de 
constante dielétrica elevada.  
Fluxo de vazão 
- O diâmetro da fibra diminui com uma vazão baixa e são 
formados beads com uma vazão alta.  
- Uma vazão alta interfere na secagem das fibras, sendo 
coletadas com resíduos de solvente.  
Voltagem aplicada 
- A presença de beads é observada com uma elevada tensão. 
- Com o aumento da tensão o diâmetro da fibra diminui. 
Distancia entre a ponta da 
agulha e o coletor 
- Deve ser utilizada uma distancia mínima que permita as 
fibras secarem. 
- A presença de beads é observada em uma distancia 
próxima e longa. 
Geometria do coletor 
- fibras alinhadas são obtidas utilizando um coletor em forma 
retangular, roda com extremidade fina e cilíndrico rotativo. 
Parâmetros ambientais 
- Com o aumento de temperatura a viscosidade da solução 
decresce, resultando em um diâmetro menor das fibras. 




2.5.2 Manufatura aditiva – Processo de bioextrusão 
Os processos de produção aplicando a manufatura aditiva (MA) produzem arquiteturas 
tridimensionais com geometrias complexas, como também oferecem um alto nível controle 
dimensional e reprodutibilidade (DOMINGOS, DINUCCIO, et al., 2009; CHEN, LIU, et al., 
2014). A manufatura aditiva tem como objetivo a formação de um modelo tridimensional 
(3D), produzido geralmente por deposição de material em camada por camada. A produção do 
modelo 3D inicia-se com a geração do desenho através de um software CAD (computer-aided 
design) ou importando a imagem de um scanner 3D. O desenho em CAD é então 
transformado para um arquivo STL, o qual é atualmente o arquivo padrão para os modelos 
facetados. O desenho no formato STL é matematicamente cortado em camadas finas (modelo 
fatiado), que são reproduzidas pelo equipamento da manufatura aditiva produzindo uma peça 
tridimensional (MELCHELS, DOMINGOS, et al., 2012).  
Diversas técnicas de manufatura aditiva vêm sendo desenvolvidas e disponibilizadas 
comercialmente, sendo que esta tecnologia tem sido empregada para projetar e fabricar 
scaffolds aplicados na engenharia tecidual. As técnicas de manufatura aditiva são classificadas 
de acordo a norma ASTM F2792-12a
1
 nos seguintes tipos: estereolitografia, sinterização 
seletiva a laser, impressão 3D, modelagem por fusão e deposição, deposição por extrusão de 
precisão, impressão 3D por rosca de extrusão (MONZÓN, ORTEGA, et al., 2015; ASTM 
F2792-12A, 2012). Na Tabela 2.2 são apresentadas as categorias para os processos de 
manufatura aditiva de acordo com o princípio de funcionamento (ASTM F2792-12A, 2012; 






                                               
1 ASTM F2792-12a: Standard Terminology for Additive Manufacturing Technologies.  
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Uma resina líquida fotocurável 
contida em uma cuba é 
seletivamente curada por ativação 
de luz (fotopolimerização). 
Sinterização seletiva a laser 
Fusão em leito de 
pó 
A energia térmica funde 





Um líquido aglutinante é 
seletivamente depositado para 
ligar materiais em pó. 
Modelagem por fusão e deposição   O material é seletivamente 
depositado através de um bico ou 
agulha. 
Deposição por extrusão de precisão Extrusão de material 
Impressão 3D por rosca de extrusão   
  
Nesta pesquisa foi utilizado o processo de deposição por extrusão de precisão, que 
consiste em extrudar um material fundido através de um bico e em seguida depositá-lo em 
camadas numa plataforma de construção (NARAYAN, BOLAND e YUAN-SHIN, 2010; 
SHOR, YILDIRIM, et al., 2010).  O nome da técnica de extrusão, quando aplicada à 
fabricação de scaffolds, é também conhecida como bioextrusão e existem na literatura vários 
trabalhos publicados direcionados para aplicação na engenharia tecidual (DOMINGOS, 
DINUCCIO, et al., 2009; DOMINGOS, CHIELLINI, et al., 2010; DOMINGOS, 
CHIELLINI, et al., 2011; DOMINGOS, INTRANUOVO, et al., 2013). Assim, a bioextrusão 
é um sistema de manufatura aditiva que tem sido desenvolvida para produção de scaffolds. O 
processo de extrusão é iniciado com o aquecimento do reservatório onde se encontra o 
material (polímero ou composto). O material fundido é então extrudado com auxilio da 
pressão criada pela movimentação da rosca (ver Figura 2.12.). A deposição do material é 
realizada por um sistema de três eixos nas direções X, Y e Z, onde a deposição de filamentos 
é controlada por computador, que permite controlar e definir o formato dos poros no scaffold 





Figura 2.12. Sistema de extrusão de material (DOMINGOS, DINUCCIO, et al., 2009). 
 
Os parâmetros de processamento têm uma influência direta sobre a morfologia e 
desempenho mecânico dos scaffolds extrudados. Estes incluem a velocidade de rotação da 
rosca, a velocidade de deposição, a temperatura do fundido, a temperatura da plataforma, a 
altura da camada, o tamanho do bico de extrusão e distancia entre filamentos. A influência de 
cada um destes parâmetros é explicada na Tabela 2.3. Devem ser tomados em conta estes 
parâmetros para produção de scaffolds com uma reprodutibilidade elevada e integridade 










Tabela 2.3. Influência dos parâmetros de processamento na morfologia dos scaffolds 
bioextrudados (GIBSON, SAVALANI, et al., 2009). 
Parâmetros  Influência 
Velocidades de rotação 
da rosca e de deposição 
As velocidades de rotação da rosca e de deposição determinam 
a taxa de fluxo de material. Em geral, este parâmetro afeta a 
quantidade de material extrudado e a largura do filamento 
extrudado. Sendo afetada a porosidade do scaffold. 
Temperatura de fusão 
(Tm) 
A temperatura aplicada no reservatório é utilizada para fundir 
o material. Dependendo do estado semilíquido em que se 
encontre o material irá influenciar na taxa de fluxo de material. 
Temperatura da 
plataforma 
A temperatura aplicada na plataforma é mantida para reduzir a 
distorção e deformação do material depositado durante o 
processo. 
Altura da camada 
Distância entre cada camada consecutiva. A altura da camada 
influência na aderência entre duas camadas. 
Tamanho do bico de 
extrusão e diâmetro do 
filamento 
O tamanho do bico de extrusão afeta diretamente a quantidade 
de material extrudado e consequentemente o diâmetro do 
filamento que será depositado. 
Distancia entre 
filamentos 
Distância entre dois filamentos em paralelo. A distância entre 
filamentos também esta relaciona com o tamanho do bico e a 
velocidade de deposição do material. Se o diâmetro do 
filamento aumenta, o scaffold se torna menos poroso. 
 
O processo de bioextrusão tem sido utilizado para processar scaffolds poliméricos 
biodegradáveis para aplicações na engenharia tecidual. Para alcançar uma macroestrutura 
biológica necessária, melhorar as propriedades mecânicas, obter osteocondutividade, melhorar 
a degradação e resistência à carga media/alta, os scaffolds compósitos são os melhores 
candidatos. Os scaffolds compósitos de matriz polimérica reforçada com partículas cerâmicas 
são aplicados na regeneração de tecido ósseo. A combinação destes dois biomateriais traz 
consigo as vantagens de biocompatibilidade e resistência mecânica através do reforço da 
matriz (GIBSON, SAVALANI, et al., 2009).  
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2.5.3 Produção de scaffolds hierárquicos tridimensionais 
O domínio científico chamado biomanufatura surgiu em 2005, durante o 
Biomanufacturing Workshop realizado na universidade de Tsinghua na China, esta é definida 
como: “O uso de tecnologias aditivas, materiais biodegradáveis e biocompatíveis, células e 
fatores de crescimento para produzir estruturas biológicas; que serão aplicadas na engenharia 
tecidual” (BARTOLO, KRUTH, et al., 2012).  
Dentro dos processos de obtenção de scaffolds temos a eletrofiação e a extrusão. 
Geralmente, os filamentos produzidos pelo processo de extrusão têm o diâmetro de centenas 
de micrometros enquanto que as fibras eletrofiadas apresentam um diâmetro variando desde 
alguns micrômetros até dezenas de nanômetros (MOTA, PUPPI, et al., 2011). Numerosos 
estudos têm demostrado que as estruturas tridimensionais formadas por filamentos com 
diâmetros da ordem de centenas de micrômetros permitem uma boa adesão e proliferação 
celular in vitro no scaffold.  No entanto, as células aderidas nos filamentos dificilmente são 
capazes de interagir, devido a distancia entre os filamentos ser maior que a capacidade das 
células para criar uma ponte entre estes (DOMINGOS, CHIELLINI, et al., 2011). Em 
comparação, as mantas de fibras (tamanhos micro e manométricos) obtidas por eletrofiação 
possuem uma área superficial maior e menor distância entre as fibras; permitindo a adesão 
celular nas fibras e sua interação. Contudo, o tamanho de poro e a densidade da manta pode 
limitar a infiltração das células no scaffold (LEONG, RASHEED, et al., 2008; LEONG, 
CHAN, et al., 2010). Alguns trabalhos onde são combinadas estruturas em micro e nano-
escala para produzir scaffolds foram reportados na ultima década (TUZLAKOGLU, 
BOLGEN, et al., 2005; PHAM, SHARMA e MIKOS, 2006; SANTOS, TUZLAKOGLU, et 
al., 2008; TUZLAKOGLU, SANTOS, et al., 2011; MOTA, PUPPI, et al., 2011).   
Neste trabalho foi desenvolvido um scaffold hierárquico produzido pela combinação dos 
processos de bioextrusão (estrutura tridimensional) e de eletrofiação (manta fibrosa). A 
característica que apresenta este tipo scaffold é a macro e micro-porosidade. A estrutura 
tridimensional obtida por bioextrusão confere resistência mecânica e define os aspectos 
dimensionais do scaffold, enquanto que a manta de fibras traz a vantagem de melhorar a 
interação celular no scaffold.  
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3 MATERIAIS E MÉTODOS 
A Figura 3.1 mostra o fluxograma da metodologia de trabalho, que foi dividido em quatro 
etapas; (i) Produção das estruturas tridimensionais: primeiro foram preparadas as misturas de 
PCL com HA nas composições de 20 e 25% em peso, logo os materiais foram bioextrudados 
para formar as estruturas de PCL, PCL/HA20% e PCL/HA25%. (ii) Produção das mantas 
poliméricas: inicialmente foram preparadas as soluções de SF e PLLA, seguidamente as 
soluções foram eletrofiadas e assim formadas as mantas de fibras de SF e PLLA. (iii) 
Produção dos scaffolds tridimensionais hierárquicos: foram produzidos pela combinação dos 
processos de Bioextrusão e eletrofiação, sendo obtidos scaffolds de PCL + SF, PCL + PLLA, 
PCL/HA20% + SF, PCL/HA20% + PLLA, PCL/HA25% +SF e PCL/HA25% + PLLA. (iv) 
Caracterização dos materiais, estruturas tridimensionais e scaffolds tridimensionais 
hierárquicos por diferentes técnicas.  
 
Figura 3.1. Fluxograma das etapas na metodologia de trabalho. 
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3.1 Preparação das matérias primas 
3.1.1 Preparação da fibroína da seda 
Obtenção da fibroína 
A fibroína da seda (silk fibroin - SF) foi extraída dos casulos do bicho da seda da 
espécie Bombyx mori, fornecidos pela fiação Bratac (São Paulo - Brasil). O processo de 
remoção da sericina foi realizado através de três banhos de carbonato de sódio [Na2CO3] na 
concentração de 1 gL
-1
, em um período de 30 min, em temperatura de 85°C. As fibras foram 
lavadas com água destilada por 30 min a 85°C e seca a temperatura ambiente por 48h.  
Com a remoção da sericina, as fibras secas foram moídas para facilitar sua dissolução 
na solução ternária de cloreto de cálcio, etanol e água [CaCl2:CH3CH2OH:H2O] (1:2:8 mols) a 
85°C, pelo período de 1h30min, na concentração de 0.10 gL
-1
. 
A solução de fibroína foi dialisada em água destilada durante 3 dias, sendo a mesma 
trocada a cada 24h, na temperatura de 8°C para a máxima remoção de cloreto de cálcio 
[CaCl2] e etanol [C2H6O] presentes na solução (ZHANG, BAUGHMAN e KAPLAN, 2008). 
A solução final foi congelada com nitrogênio liquido numa temperatura de -80°C por um 
período de 24h para obter a fibroína, esta apresenta a forma de uma esponja (processo de 
liofilização), sendo possível armazená-la para posterior utilização (NOGUEIRA, RODAS, et 
al., 2010; CLAUDIANO, MORAES, et al., 2013). O processo de obtenção da fibroína foi 
realizado no laboratório LEQUIP - FEQ - UNICAMP da Profa. Marisa Masumi Beppu e 
cedido para realização do trabalho.  
Preparação das soluções de fibroína 
Realizado a partir da fibroína na forma de esponja, sendo dissolvida em ácido fórmico 
[CH2O2], grau de pureza > 98 %, (Sigma Aldrich-Alemanha) na concentração de 17% m/v, 
conforme apresentado na Tabela 3.1. Para uma dissolução uniforme a solução foi mantida a 
37 °C com agitação de 100 rpm, por um período de 24h em uma estufa incubadora shaker.  A 
solução na concentração de 17% m/v foi utilizada no processo de eletrofiação, devido a que 
em trabalhos anteriores realizados por nosso grupo de pesquisa, demostrou boa solubilidade e 
formação de fibras definidas após processamento (CLAUDIANO, MORAES, et al., 2013).  
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Tabela 3.1. Concentrações das soluções de fibroína. 
Materiais SF CH2O2 
% m/v 17 100 mL 
 
3.1.2 Poli (L-ácido lático) 
Foi utilizado poli (L-ácido lático) (PLLA) com massa molar de 221 000 g mol
-1
 
fornecido pela PURAC (Amsterdam-Holanda). As especificações do fornecedor estão 
mostradas na Tabela 3.2. 
Tabela 3.2. Especificações do PLLA. 
Massa molecular média  217 000-225 000 g/mol 
Temperatura de fusão (DSC, 10°C/min) 180,9 – 189,6 °C 
Temperatura de degradação 225 °C 
Densidade em 20 °C 1,24 g/cm³ 
Solubilidade em / miscibilidade com água  
Decompõe-se em contato com a água. 
Hidrolisa para ácido lático. 
Forma Granulado 
Toxicidade Polímero para aplicações médica 
 
Preparação das soluções de PLLA 
O PLLA foi dissolvido nos solventes acetona [C3H6O] (Sigma Aldrich-Alemanha) e 
clorofórmio [CHCl3] (Sigma Aldrich-Alemanha). As concentrações dos componentes 
utilizados estão mostradas na Tabela 3.3. A solução de PLLA foi preparada baseada em 
trabalhos anteriormente realizados (RODRIGUEZ, RODRIGUES, et al., 2011; 
RODRIGUEZ, RODRIGUES, et al., 2012). 
Tabela 3.3. Porcentagens em massa da solução de PLLA. 
Materiais PLLA CHCl3 C3H6O 
% m/m 2,7 86,5 10,8 
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3.1.3 Poli(ε-caprolactona) 
Foi utilizada poli(ε-caprolactona) (PCL) com massa molar Mw 50 000 g mol-1 (CAPA 
6500-Perstorp Caprolactones Limited-Cheshire-UK). As especificações do fornecedor estão 
mostradas na Tabela 3.4. 
Tabela 3.4. Especificações do PCL. 
Massa molecular média  50 000 g/mol 
Temperatura de fusão 50 – 60 °C 
Temperatura de degradação 200 °C 
Densidade em 60 °C 1,1 g/cm³ 
Solubilidade  Insolúvel 
Forma Granulado (~ pellets de 3 mm)  
Toxicidade Biologicamente inerte 
 
3.1.4 Hidroxiapatita 
A hidroxiapatita [Ca10(PO4)6(OH)2] (Altakitin-Aveiro-Portugal), com tamanho médio de 
partícula de 5µm (dado do fornecedor) foi utilizada como material de reforço no compósito de 
PCL/HA. Foi escolhido trabalhar com a fração mássica de 20 e 25% para a HA devido a bons 
resultados obtidos anteriormente pelo grupo de pesquisa do CDRsp, durante o processamento 
com a bioextrusora (RODRIGUEZ, DIAS, et al., 2013). 
Preparação do compósito de PCL/HA 
O PCL e HA foram pesados em balança analítica nas porcentagens de 20 e 25 [%m/m] 
de HA. O PCL foi fundido dentro de um almofariz, aquecido a uma temperatura de 60°C, 
sendo adicionada gradualmente a HA com o fim de obter uma mistura homogênea. As 
misturas foram confeccionadas manualmente em formato de esferas com diâmetro próximo a 
1cm e resfriadas a temperatura ambiente. A Figura 3.2 mostra fotografias do procedimento de 
preparação dos compósitos de PCL/HA. 
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Figura 3.2. Procedimento para preparação dos compósitos de PCL/HA. 
 
  Na Tabela 3.5 são apresentados os valores de fração mássica e volumétrica dos 
compósitos de PCL/HA.  
Tabela 3.5. Fração mássica e fração volumétrica dos compósitos de PCL/HA. 
 
Fração em mássica (%) Fração volumétrica (%) 
PCL HA PCL HA 
PCL 100 0 100 0 
PCL/HA20 80 20 92 8 
PCL/HA25 75 25 91 9 
 















   (3.1) 
onde cé a fração volumétrica do compósito, p é a fração em peso do reforço, r é a 
densidade do reforço (g cm
-3
), m é a densidade da matriz (g cm
-3
). Foram utilizados os 
valores de densidade teórica da HA (r = 3,156 g cm
-3






Foi utilizado o equipamento de eletrofiação do Centro para Desenvolvimento Rápido e 
Sustentado do Produto (CDRsp-Leiria-Portugal) para produção das mantas de fibras. A Figura 
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3.3 mostra uma fotografia do equipamento de eletrofiação composto de: (a) uma bomba de 
infusão, (b) fonte de alta tensão, (c) controlador de voltagem e (d) coletor móvel.  
 
Figura 3.3. Equipamento de eletrofiação. 
 
Mantas de SF e PLLA foram obtidas por eletrofiação de acordo com os parâmetros 
apresentados na Tabela 3.6, que foram determinados a partir de trabalhos anteriores de 
eletrofiação de fibroína de seda e PLLA (CLAUDIANO, MORAES, et al., 2013; 
RODRIGUEZ, RODRIGUES, et al., 2011; CARDOSO, PEREA, et al., 2011). As mantas de 
SF foram imersas em etanol 70% v/v por 30 min para induzir a formação da estrutura folha β. 
Assim, as fibras de SF se tornam insolúveis em água (NOGUEIRA, RODAS, et al., 2010).  
 
Tabela 3.6. Parâmetros utilizados no processamento por eletrofiação.  
Solução Vazão (mL/h) Voltagem (kV) Distância (cm) 
SF (17 % m/v) 0,04 19 10 





O equipamento de bioextrusão desenvolvimento no CDRsp-Leiria-Portugal é composto 
por um cabeçote de extrusão, com o qual é efetuada a deposição do material fundido. A 
Figura 3.4 mostra uma fotografia do equipamento utilizado composto de: (a) bico ou agulha, 
(b) resistência elétrica, (c) base, (d) controle de temperatura, (e) controle de movimentação, 
(f) PC controle CAD – CAM. 
 
Figura 3.4. Equipamento de Bioextrusão. 
 
A Tabela 3.7 mostra os parâmetros de processamento utilizados para a produção dos 
scaffolds. As dimensões e parâmetros de processamento se mantiveram iguais para as três 
estruturas tridimensionais. No caso dos compósitos se teve que aumentar a temperatura de 
aquecimento para obter uma melhor vazão do material fundido. 
Tabela 3.7. Dimensões das estruturas e parâmetros no processo de bioextrusão.  
Parâmetros PCL PCL/HA20 PCL/HA25 
Tamanho do poro (PS); μm 100 
Distancia entre Filamentos (FD); μm 400 
Altura da camada (ST); μm 280 
Diâmetro do Filamento (FW); μm 300 
Velocidade de Deposição (VD); mm/s 130 
Velocidade de rotação da rosca (VRR); rpm 11 
Temperatura de Aquecimento (VA); °C 90 113 110 
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O movimento do cabeçote na coordenada Z e o movimento nas coordenadas X e Y da 
base de construção, permitem a produção dos scaffolds por deposição de filamento do 
polímero ou compósito fundido camada por camada. A Figura 3.5 mostra o caminho realizado 
pelo cabeçote. 
 
Figura 3.5. Caminho de extrusão dos scaffolds. 
 
A geometria dos scaffolds foi definida por meio do computer-aided design CAD, 
utilizando o software MatLab (The MathWorks, Inc.), gerando o arquivo em formato TXT   
para calcular o padrão de deposição na bioextrusora. O padrão de deposição calculado foi 
convertido para um código de linguagem compatível com computer-aided manufacturing 
CAM (código G) para processar o scaffold na bioextrusora. Na Figura 3.6 pode-se observar a 
representação da geometria dos scaffolds nas vistas frontal e lateral. Também são 
representadas as dimensões das estruturas definidas na Tabela 3.7. 
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Figura 3.6. Vistas e dimensões que definem a geometria dos scaffolds. 
 
3.2.3 Scaffolds tridimensionais hierárquicos 
Os scaffolds tridimensionais hierárquicos foram produzidos utilizando os dois processos 
separadamente. Pelo processo de eletrofiação foram obtidas as mantas fibrosas e estas foram 
cortadas na dimensão do diâmetro do scaffold. Na bioextrusora foram extrudadas duas 
camadas do filamento, seguida de uma pausa no processo, quando foi colocada manualmente 
no topo da segunda camada uma manta fibrosa. Após a adição da manta, foram extrudadas 
mais duas camadas de filamento. Assim, foram produzidos os scaffolds, onde foi possível 
manter o ponto de referência da bioextrusora, obtendo uma precisão no processamento. Foram 
produzidos scaffolds cilíndricos nas dimensões de 3,2 x 0,84 mm (4 camadas), arquitetura 




Figura 3.7. Representação da formulação dos scaffolds tridimensionais hierárquicos. 
 
3.3 Caracterizações 
3.3.1 Microscopia Eletrônica de varredura (MEV) 
O microscópio eletrônico de varredura por emissão de campo Carls Zeiss modelo (EVO 
MA 15) do Laboratório Multiusuário de Caracterização de Materiais (FEM-UNICAMP-
Brasil) foi utilizado para caracterizar todas as mantas de fibras, as estruturas tridimensionais e 
os scaffolds tridimensionais hierárquicos. Para que os scaffolds fossem condutores dos 
elétrons, estes foram recobertos por uma fina camada de ouro no equipamento Bal-Tec 
Sputter Coater SCD 050. A medição dos diâmetros das fibras (mantas eletrofiadas) foi feita 
utilizando o software ImageJ 1.47v. As medições foram determinadas realizando 50 medições 
aleatórias para cada amostra. 
3.3.2 Difração de raios X (DRX) 
O difratômetro PANalitycal modelo (X’Pert PRO PW3040/60) do Laboratório de 
Metalurgia Física e Solidificação (FEM-UNICAMP-Brasil) foi utilizado para comprovar a 
presença de HA nos scaffolds. Este equipamento conta com um detector PIXcel e tubo de 
raios X com alvo de Cu – Kα com filtro de Ni e radiação com comprimento de onda λ = 
1,5405 Å. Para as analises das amostras de PCL, PCL/HA20 e PCL/HA25 utilizou-se uma 
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tensão de 40kV e uma corrente de 20 mA na faixa de 20°≤2θ≤40°. Para as amostras de SF foi 
utilizado o difratômetro de Raios X Shimadzu (XRD-7000) da Central Analítica –
IQ/UNICAMP nas condições de análise de tensão 40 kV, corrente 30 mA, taxa de 2 °/min, 
faixa de varredura 5°≤2θ≤40°, radiação com comprimento de onda 0,154 nm.  
3.3.3 Espectroscopia na região do infravermelho por transformada de Fourier (FTIR) 
Foi utilizado o espectrômetro FT-IR ALPHA (Bruker) do CDRsp-Leiria-Portugal, com 
módulo de reflexão total atenuada (ATR) em diamante para reflexão simples. Foram 
analisadas por FTIR as mantas de fibras obtidas por eletrofiação de SF e PLLA, como 
também as estruturas tridimensionais obtidas por bioextrusão. 
3.3.4 Calorimetria exploratória diferencial (DSC) 
Foi utilizado o equipamento DSC 200 F3 Maia –Netzsch do Laboratório Multiusuário 
de Caracterização de Materiais (FEM-UNICAMP-Brasil). As análises DSC foram realizadas 
em concordância com a norma ASTM D3418-12, para determinação das temperatura de 
transição vítrea e as entalpias de fusão e cristalização (ASTM D3418-12, 2012). Para estudo 
das estruturas tridimensionais por bioextrução utilizou-se como parâmetro: primeiro 
aquecimento entre 20 °C e 200 °C, mantida por 5min, resfriamento até -100 °C, mantida por 5 
min, e segundo aquecimento até 200 °C, com taxa de aquecimento e resfriamento de 
10 °C/min. Para estudo das mantas fibras de PLLA utilizou-se como parâmetros de primeiro 
aquecimento entre 25 °C e 200 °C, mantida por 5min, resfriamento até -50 °C, mantida por 5 
min, e segundo aquecimento até 200 °C, com taxa de aquecimento e resfriamento de 
10 °C/min. Todos os ensaios foram realizados em atmosfera de nitrogênio com fluxo de 
50 mL/min. Em seguida, as medições de temperaturas e entalpias foram realizadas utilizando 
o software Netzsch Proteus Thermal Analysis 6.  
3.3.5 Análise termogravimétrica (TGA) 
As análises foram realizadas no equipamento TGA da marca Toledo da Central 
Analítica - IQ/UNICAMP. Para as amostras de PCL, PCL/HA20 e PCL/HA25 se utilizou a 
taxa de aquecimento 10ºC/min. na faixa de temperatura 25ºC até 700ºC. Para as amostras de 
SF se utilizou a taxa de aquecimento 15ºC/min. na faixa de temperatura 25ºC até 900ºC em 
atmosfera inerte de argônio. 
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3.3.6 Microtomógrafo de raios X 
Os scaffolds obtidos na bioextrusora foram analisados no microtomógrafo de raios X 
(Micro CT) Skyscan modelo 1174 (Bruker) do CDRsp-Leiria-Portugal. O Micro CT realiza 
análise não destrutiva, que permite a visualização da morfologia interna e externa das 
estruturas. Nesta pesquisa, este equipamento foi utilizado para avaliar algumas características 
dos scaffolds como porosidade, diâmetro dos filamentos extrudados e distribuição de 
partículas no scaffold. Foram realizadas nas amostras varreduras com um passo de rotação de 
0,5°, tempo de exposição de 1900 ms, fonte de voltagem 50 kV, fonte de energia 800 µA e 
uma imagem com tamanho de pixel de 6,60 µm. Também foi utilizado o microtomógrafo de 
raios X SkyScan 1272 do Laboratório Nacional de Nanotecnologia (LNNano) - CNPEM. 
3.3.7 Ângulo de contato 
Para medição do ângulo de contato foi utilizado o microscópio da marca Hitachi com o 
software Axio Vs40 V4.8.2.0 do Laboratório de Nanoestruturas e Interfaces (IFGW-
UNICAMP-Brasil). Para o teste utilizou-se agua deionizada na quantidade de 5 µL, pipeta 
(marca Brand Transferpette), as condições foram temperatura ambiente 22ºC e umidade 
relativa 59%, obtendo 5 medições de cada amostra. As imagens foram capturadas nos 
períodos de tempo de 0, 3 e 4 min, com a finalidade de avaliar a variação do ângulo. As 
medições do ângulo de contato foram realizadas utilizando o software ImageJ.Ink com o 
complemento Drop Analysis – LB-ADSA.  
3.3.8 Citotoxicidade 
Cultura celular  
Para os testes das estruturas tridimensionais e dos scaffolds tridimensionais hierárquicos 
foi utilizada a linhagem celular do tipo fibroblastos (células VERO) cultivada no Meio Eagle 
Modificado por Dulbecco (DMEM, Gibco) suplementado com 10% de Soro Fetal Bovino 
(SFB, Gibco), incubado a 37 °C com 5% de CO2 na atmosfera (incubadora marca Sanyo) com 
troca de meio a cada 3 dias. As células VERO são recomendadas para testes de citotoxicidade 
(ISO 10993-5, 2009) e foram obtidas junto ao Instituto Adolfo Lutz, São Paulo – SP.  
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Viabilidade celular 
A esterilização das amostras foi realizada dentro do fluxo laminar estéril expostas sobre 
luz UV por 1h. A citotoxicidade direta é a medida obtida pelo contato direto do material com 
a cultura de células (ISO 10993-5, 2009). Para avaliação da citotoxicidade direta nos scaffolds 
foi adotado o teste de viabilidade celular pelo método MTT (brometo de 3-(4,5-dimetiltiazol-
2-yl)-2,5-difenil tetrazolium) (MOSMANN, 1983).  
Foi inoculada uma suspensão de células Vero na concentração (1x10
6
 células/mL) 
(STANDARD, 2009) em placa de 96 poços (Corning Costar Corporatio, USA) . Após a 
inoculação celular os scaffolds foram adicionados nos poços (n=4) e mantidos em contato 
direto com as células cultivadas por 24 h a 37 °C com 5% de CO2 na atmosfera. 
 Decorrido o período de incubação o meio de cultura foi retirado e os poços foram 
lavados com 200 µL de solução tampão fosfato salino (phosphate buffered saline, PBS). Após 
este procedimento foi adicionado 200 µL de meio DMEM com 10 mM de tampão Hepes e 
50 µL MTT Sigma (5 µg por mililitro de PBS) e a placa de cultura foi incubada no escuro por 
4 h a 37 °C.  
Após o período de incubação o meio com o MTT foi substituído por 200 µL de 
dimetilsulfóxido (DMSO) e a placa foi agitada por 30 minutos. Como controle positivo de 
toxicidade (CPT) utilizou-se o meio DMEM contendo 1% de fenol e como controle negativo 
de toxicidade (CNT), foi utilizado a placa de cultura (poliestireno). (STANDARD, 2009; 
SJÖGREN, SLETTEN e DAHL, 2000; BS EN ISO, 2004).  
Realizou-se a leitura da absorbância em leitor de microplacas (Molecular Prober Filter 
Max F5) em comprimento de onda de 595 nm. Foram utilizados como controle de reação os 
poços onde não houve o cultivo de células (branco). 
Avaliação de crescimento celular  
As estruturas tridimensionais e os scaffolds tridimensionais hierárquicos foram 
esterilizados em luz UV por 1h. Posteriormente, foram semeados com as células Vero, cada 
um deles foi colocado em um poço da placa de cultura (placa de 12 poços). Foram semeadas 
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150 000 células por poço de cultura e colocadas na incubadora com 5% de CO2 a 37°C por 26 
dias, com troca do meio a cada 3 dias. 
Após o tempo de cultivo, as células foram fixadas nas estruturas pelo método de 





4 RESULTADOS E DISCUSSÃO 
4.1 Mantas de fibras por Eletrofiação 
Mantas de fibras de fibroína (SF) 
A Figura 4.1 mostra as eletromicrografias com diferentes aumentos da manta de fibras 
de SF obtidas por eletrofiação, onde o diâmetro médio obtido foi de 266±41 nm. As Figura 
4.1 (c) e (d) mostram as eletromicrografias da manta de fibras de SF tratadas com etanol com 
os mesmos aumentos, sendo utilizada imagem da Figura 4.1 (d) para medição de diâmetro, 
que foi de 302±36 nm. Como pode ser observado as fibras possuem superfície lisa e sem 
presença de contas (beads). A manta tratada com etanol apresenta um valor de diâmetro 
médio maior que a não tratada, que pode ser devido ao processo de cristalização da SF, onde 
ocorre a mudança conformacional de novelo aleatório para estrutura folha-β (MIN, LEE, et 









Figura 4.1. Eletromicrografias obtidas a partir da manta de fibras de SF (a) 5000X, 
(b) 30000X e manta de fibras de SF tratadas com etanol (c) 5000X, (d) 30000X. 
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A Figura 4.2 apresenta os espectros de IR da SF liofilizada (SF esponja), fibras de SF 
por eletrofiação (SF eletrofiação) e fibras de SF por eletrofiação após tratamento com etanol 
(SF eletrofiação (TE)).  
 
Figura 4.2. Espectros de FTIR da esponja de SF, manta eletrofiada de SF e manta eletrofiada 
de SF tratada com etanol (TE). 
A técnica de FTIR-ATR permite determinar as vibrações originadas nos grupos amida, 
relacionando-as com as conformações das cadeias poliméricas da SF. Pode-se observar na 
Figura 4.2 as bandas amida (amida I, amida II e amida III), estas são encontradas na região 
1900 a 800 cm
-1
. Segundo Lu et. al.(2010), a região de 1700-1600 cm
-1
 está associada à 
absorção de peptídeos da amida I, enquanto a região de 1600-1500 cm
-1
 corresponde à 
absorção dos peptídeos correspondentes à amida II (LU, HU, et al., 2010). As bandas amida I, 
II e III são as principais bandas no IR, sendo que a amida I está associada à vibração por 
estiramento da ligação dupla CO (~1670 a ~1630 cm
-1
), que se relaciona com a conformação 
da proteína. Enquanto isso, a amida II resulta da vibração por flexão da ligação NH (~1550 a 
~1510 cm
-1
), associado à vibração da ligação CN por estiramento. A amida III é originada 
pela combinação de vibrações de deformação da ligação NH e vibrações da ligação CN por 
estiramento (~1230 a ~1260 cm
-1








PARK e HUDSON, 2003; NOGUEIRA, RODAS, et al., 2010; FREDDI, PESSINA e 
TSUKADA, 1999).  
Tabela 4.1. Bandas de amida e comprimentos de onda das conformações seda I e seda II da 
fibroína (MORAIS, 2010). 
  














Amida I 1660 1630 1622 1647 1627 
Amida II 1540 1515 1509 1518 1517 
Amida III 1230 1260 1230 1237 1231 
 
Na Tabela 4.1 estão apresentados os valores das bandas de amida I, II e III para os três 
espectros de SF, assim como os comprimentos de onda característicos das bandas de seda I 
(novelo aleatório e estrutura hélice-α) e seda II (folha-β), de acordo com as bandas de amida I, 
II e III (RUSA, BRIDGES, et al., 2005; MORAIS, 2010). (DYAKONOV, HUE YANG, et 
al., 2012; CHUL UM, YONG KWEON, et al., 2001; KRIKORIAN e POCHAN, 2005). Pelos 
resultados, avaliando as bandas de amida I, pode-se observar que a esponja de SF e a manta 
eletrofiada de SF apresentam os dois tipos de conformação: para a primeira é predominante a 
seda II, enquanto que para a segunda predomina a seda I. A manta eletrofiada de SF após 
tratamento com etanol apresenta predominantemente a conformação de seda II. A presença de 
conformações folha- β na esponja de SF foi resultado da diálise a que foi submetida durante 
sua obtenção. Durante a diálise foram promovidas as formações de ligações H, que 
posteriormente se uniram com os grupos C=O (NOGUEIRA, RODAS, et al., 2010).   
Foram analisados por difração de raios X (DRX) filmes de SF 17% com e sem 
tratamento com etanol. O filme de SF tratado com etanol foi imerso em etanol 70% v/v por 30 
min para induzir a formação da conformação folha-β. A Figura 4.3 mostra os difratogramas 
obtidos a partir destes filmes, para ambos pode ser observada a existência dos dois tipos de 
estruturas seda I e seda II. Segundo vários autores os valores entre 2θ = 9 – 10˚ e 20 - 21˚ 
correspondem a conformação folha-β (seda II) e os picos entre 2θ = 24 - 25˚ são associados a 
conformação hélice-α (seda I) (KRAVICZ, 2013; NOGUEIRA, RODAS, et al., 2010; 
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RIBEIRO, DE MORAES, et al., 2014). Assim como na análise de FTIR, no DRX pode ser 
observada a conformação cristalina folha-β para o filme tratado com etanol. Os difratogramas 
para os filmes com e sem tratamento de etanol se mostram próximos (similares), devido à 
presença da conformação cristalina nas duas amostras, nos filmes sem tratamento de etanol 
foi induzida pela dissolução da SF no ácido fórmico (CHUL UM, YONG KWEON, et al., 
2001).  
 
Figura 4.3. Difratogramas dos filmes de SF 17% com e sem tratamento com etanol. 
 
 A análise termogravimétrica (TGA) da esponja de SF, filmes de SF 17% com e sem 
tratamento com etanol são apresentadas nas Figura 4.4, Figura 4.5 e Figura 4.6, 
respectivamente. Nas curvas de TGA para a esponja de SF, filme de SF 17% com tratamento 
e filme de SF 17% sem tratamento pode ser notados os picos de maior perda de massa nas 
temperaturas de 290, 277, 276 ºC e a perda total de massa nas temperaturas de 876, 856, 
802 ºC, na devida ordem.   
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Figura 4.4. Curvas de TGA e DTG da esponja de SF. 
 
Figura 4.5. Curvas de TGA e DTG do filme de SF 17% sem tratamento com etanol. 
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Figura 4.6. Curvas de TGA e DTG do filme de SF 17% com tratamento com etanol. 
 
Figura 4.7. Curvas termogravimétricas da esponja de SF e dos filmes de SF 17% com e sem 
tratamento com etanol. 
 As três curvas de TGA, mostradas na Figura 4.7, apresentam perda de massa em 
aproximadamente 100 ˚C isto é devido à perda de umidade. Além do mais, pode se observar 
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uma região de perda de massa entre as temperaturas de 200 a 370 ˚C, associada à 
desagregação dos grupos das cadeias laterais de resíduos de aminoácidos, como também pela 
clivagem de ligações peptídicas (CHUL UM, YONG KWEON, et al., 2001). 
Mantas de fibras de PLLA 
Eletromicrografias obtidas a partir da manta de fibras de PLLA produzidas por 
eletrofiação estão apresentadas na Figura 4.8 (a), (b) e (c) com diferentes aumentos, sendo 
utilizada a (b) para medição de diâmetro médio das fibras resultando em 537±213 nm. Pode-
se observar na morfologia da superfície das fibras, aspecto rugoso com presença de 
nanoporosidades de 125±27 nm; que estão indicadas na micrografia (c) com setas. Para 
preparação da solução de PLLA foi utilizada a combinação de dois solventes: o clorofórmio e 
a acetona. Segundo Schaub e colaboradores (SCHAUB, BRITTON, et al., 2013) quando é 
preparada uma solução para fiação utilizando um sistema binário de solventes, estes 
influenciam na estrutura e propriedades da fibra. Acredita-se que no processo de eletrofiação, 
durante a fiação da solução, os componentes tendem a criar uma separação de fase, devido à 
adição da acetona (não dissolve o polímero), resultando numa alteração na topografia da fibra 
(XIANG, FREY, et al., 2007; SCHAUB, BRITTON, et al., 2013; ZENG, CHEN, et al., 





Figura 4.8. Eletromicrografias das mantas de PLLA (a) 5000X, (b) 30000X. 
 
A analise por FTIR do PLLA está apresentada na Figura 4.9, onde são mostradas 
diversas regiões das bandas de absorção características para este material. Na literatura, são 
assinalados o estiramento do grupo C=O entre 1650 – 1850 cm-1, flexão dos grupos CH3 e CH 
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entre 1250 – 1450 cm-1, estiramento e rocking rCH3 entre 1000 – 1250 cm
-1
. As bandas em 
1185 e 1215 cm
-1
 ambas podem ser atribuídas ao estiramento simétrico C-O-C (dos grupos 
ésteres) e o estiramento assimétrico C-O-C é observado em 1090 cm
-1
 (KISTER, CASSANAS 
e VERT, 1998; KRIKORIAN e POCHAN, 2005). 
 
Figura 4.9. Espectros de FTIR do PLLA grão e manta eletrofiada de PLLA.  
 
A Tabela 4.2 apresenta as bandas características do espectro do PLLA obtidas na 
literatura  (RIBEIRO, SENCADAS, et al., 2011), as bandas obtidas para o PLLA na forma de 
grãos e para manta eletrofiada de PLLA. Na Figura 4.9 as bandas características são 
representadas por linhas tracejadas. Os resultados apresentaram comportamento similar entre 
as bandas obtidas (espectros do PLLA grão e manta eletrofiada de PLLA) com as bandas 





Tabela 4.2 Bandas características do PLLA e bandas obtidas para o PLLA grão e manta 
eletrofiada de PLLA. 
Número de onda (cm
-1
) 






1747 1754 1750 
Estiramento da 
carbonila 





1390 / 1360 
Flexão CH e 
deformação 
simétrica CH3 
δ1CH + δs CH3 








1210 / 1180 
Estiramento COC+ 
rocking CH3 
νas (COC) + 
 ras CH3  
1129 1129 1130 rocking CH3 ras CH3 




1041 1045 1045 Estiramento C-CH3 ν C- CH3 
920 955 920 
Acoplamento do 
estiramento C-C e 
rocking CH3 
r CH3 + ν CC 
871 870 870 Estiramento C-COO ν C-COO 
 
Realizou-se a analise por calorimetria exploratória diferencial (DSC) para PLLA em 
formato de grão (PLLA grão) e manta de fibras de PLLA obtida por eletrofiação (PLLA 
eletrofiação).  Na Figura 4.11 e Figura 4.11 estão mostradas as curvas de DSC referentes ao 
primeiro, resfriamento e segundo aquecimento do PLLA grão e PLLA eletrofiado, 
respectivamente. A avaliação das temperaturas no primeiro aquecimento é importante para 
verificar as influencias do processamento e da utilização de solventes no PLLA. O resultado 
de DSC para a manta de fibras de PLLA no primeiro aquecimento mostra a temperatura de 
transição vítrea (Tg), a temperatura de fusão (Tm) e a temperatura de cristalização a frio (Tcf). 
O PLLA tem a característica de ter uma taxa de cristalização considerada lenta em 
comparação com outros polímeros (ex. PP). No trabalho de Kulinski e Piorkowska 
(KULINSKI e PIORKOWSKA, 2005) para um tipo de PLLA da Cargil-Dow obtiveram uma 
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taxa de crescimento esferulítico de 0,46 µm/min a 130ºC. Na Tg e acima dela, as cadeias 
adquirem mobilidade e podem se rearranjar e formar regiões cristalinas. A Tg para o PLLA 
está próxima à temperatura ambiente em torno de 50 ºC (PFEIFER, 2013). A cristalização a 
frio ocorre durante o aquecimento do polímero a partir do estado sólido. Esta pode ser 
observada como um pico exotérmico entre a Tg e Tm (LEAL, 2015).  
A presença de um pico endotérmico associada à transição vítrea é devida à relaxação 
molecular, que geralmente aparece como uma transição endotérmica próxima ao final da 
transição vítrea (CANEVAROLO, 2006). Tensões acumuladas na amostra como resultado da 
eletrofiação são liberadas quando o material é aquecido na análise de DSC. Para as mantas de 
fibras de PLLA eletrofiadas pode ser observado que os picos de temperatura de fusão (Tm) são 
mais largos e deslocados para temperaturas baixas em comparação a Tm para o PLLA em 
grão, pode estar associado à distribuição de cristais com diferentes morfologias (RIBEIRO, 
SENCADAS, et al., 2011; SÁNCHEZ, MATHOT, et al., 2007) 
 
Figura 4.10. Termogramas de DSC para o PLLA grão. 
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Figura 4.11. Termogramas de DSC para o PLLA eletrofiado. 
 


















PLLA grão 192 61 65 62 182 133 41 -38 
PLLA 
eletrofiação 
184 54 58 61 180 107 47 -35 
 
A Tabela 4.3 apresenta os valores das temperaturas de transição vítrea (Tg), fusão (Tm) e 
cristalização a frio (Tcf), como também das entalpias de fusão (ΔHm) e cristalização (ΔHc) e 













  (4.1) 
onde χcé grau de cristalinidade, ΔHm é a entalpia endotérmica de fusão, 
0
mH = 93,1 (J/g) é a 
entalpia teórica do PLLA 100% cristalino (RIBEIRO, SENCADAS, et al., 2011; MOTTA e 
DUEK, 2006). 
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No segundo aquecimento pode ser identificada a temperatura de transição vítrea (Tg), a 
temperatura de cristalização a frio (Tcf) e a temperatura de fusão (Tm), para ambas amostras. 
Segundo Pereira (PEREIRA e MORALES, 2014), o mecanismo de fusão-recristalização 
acontece quando os cristais imperfeitos e pequenos mudam sucessivamente para cristais mais 
estáveis. O pico endotérmico ficará evidenciado quando a taxa de fusão ultrapassar a de 
cristalização e um sinal exotérmico quando a taxa de cristalização é maior que a da fusão. 
As curvas para as mantas de fibras de PLLA e PLLA grão mostram um pico exotérmico 
nas temperaturas de 107 ºC e 133 ºC, respectivamente. Estes são identificados como a 
temperatura de cristalização a frio. A baixa temperatura de cristalização a frio das mantas de 
fibras de PLLA pode indicar a presença de fase cristalina formada devido ao alinhamento das 
cadeias moleculares, induzidas pelo processo de eletrofiação. Na eletrofiação, são exercidas 
sobre a solução polimérica tensões que podem alinhar algumas cadeias moleculares e com a 
rápida solidificação das fibras a temperatura ambiente, estas mantem uma fração cristalina 
estável (INAI, KOTAKI e RAMAKRISHNA, 2005; RIBEIRO, SENCADAS, et al., 2011). 
 
4.2 Estruturas tridimensionais por Bioextrusão 
Estruturas tridimensionais de PCL 
Na Figura 4.12. são apresentadas as imagens de MEV da estrutura tridimensional de 
PCL obtida por bioextrusão. Pode-se observar que esta estrutura apresenta filamentos 





Figura 4.12. Imagens de MEV das estruturas tridimensionais de PCL com diferentes 
aumentos: (a) 55X, (b) 250X. 
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Estruturas tridimensionais de PCL/HA20 
 A Figura 4.13 apresenta imagens de MEV da estrutura tridimensional do composto de 
PCL com 20% de HA, onde pode-se observar filamentos extrudados de superfície granulosa, 





Figura 4.13. Imagens de MEV das estruturas tridimensionais de PCL/HA20 com diferentes 
aumentos: (a) 55X, (b) 250X. 
 
Estruturas tridimensionais de PCL/HA25 
Imagens de MEV da estrutura tridimensional do composto de PCL com 25% de HA são 
apresentadas na Figura 4.14. Assim como na estrutura tridimensional com 20% de HA, 
também pode-se observar filamentos extrudados de superfície granulosa, devido à presença 





Figura 4.14. Imagens de MEV das estruturas tridimensionais de PCL/HA25 com diferentes 
aumentos: (a) 55X, (b) 250X, (c) 500X. 
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A estrutura tridimensional de PCL/HA25 foi fraturada após a imersão da mesma em 
nitrogênio líquido, para obter imagens de MEV da seção transversal. Na Figura 4.15 pode-se 
observar a adesão nas camadas (Figura 4.15 a), pois a altura de camada utilizada é menor que 
o diâmetro do filamento extrudado. Além do mais, pode se notar as partículas de HA 





Figura 4.15.  Imagens de MEV da seção transversal das estruturas tridimensionais 
PCL/HA25: (a) 250X, (b) Partículas de HA dispersas no interior do filamento 10000X. 
 
Nas imagens de MEV das estruturas tridimensionais se confirmou a dificuldade de 
produzir estruturas bem definidas pelo processo de bioextrusão devido às dimensões 
milimétricas dos mesmos (diâmetro de 3,2 mm e altura 0,84 mm). Em geral os scaffolds 
mostram geometria interna definida e distribuição de poros uniforme, não apresentando 
formação de microporosidades na superfície e/ou no interior dos filamentos devido à pressão 
de ar incluída no processamento para saída de material fundido. 
A análise de microtomografia de Raios X permite a reconstrução tridimensional, 
evidenciando as características morfológicas, como a topografia da superfície e presença de 
eventuais defeitos (GLORIA, RUSSO, et al., 2013). Além disso, pode se fazer um corte 
digitalmente da estrutura (forma de cubo ou cilindro), onde serão medidos o volume e a área 
superficial, para assim, poder fazer o cálculo da porosidade da estrutura (BARBETTA, 
BEDINI, et al., 2012). A Tabela 4.4 mostra os resultados das medições das porosidades para o 
PCL (PCL) e os compósitos de PCL com adição de 20% e 25% de HA (PCL/HA20 e 
PCL/HA25) obtidos pelo processo de bioextrusão. O microtomógrafo permitiu também a 
visualização das partículas de HA com tamanho ao redor dos 5 µm  (ver Figura 4.16). 
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Figura 4.16. Imagens de microtomografia de Raios X das estruturas tridimensionais obtidas 
por bioextrusão (a) PCL, (b) compósito de PCL com adição de 20% e (c) compósitos de PCL 
com adição de 25%. 
 Na reconstrução 3D da estrutura tridimensional representada na Figura 4.17 são 
exibidas as partículas de HA dispersas homogeneamente em toda a estrutura, assim como, 





Figura 4.17. (a) reconstrução 3D da estrutura tridimensional de PCL/HA25 e (b) reconstrução 
das partículas de HA dispersas na estrutura tridimensional de PCL/HA25. 
 











As seguintes amostras foram submetidas a analise por FTIR: PCL na forma de grão 
(PCL grão), PCL (PCL) e os compósitos de PCL com adição de 20% e 25% de HA 
(PCL/HA20 e PCL/HA25) obtidos pelo processo de bioextrução. Os espectros resultantes 
foram deslocados para sua clara identificação na Figura 4.18. 
 
Figura 4.18. Espectros de FTIR do PCL na forma de grão, PCL e os compósitos de PCL com 
adição de 20% e 25% de HA obtidos pelo processo de bioextrusão. 
 
Na Tabela 4.5 são apresentadas as bandas características do PCL encontradas na 
literatura e as bandas obtidas para o PCL grão, PCL, PCL/HA20 e PCL/HA25. Pode-se 
observar que bandas obtidas são próximas ou similares às bandas características; assim, pode-
se afirmar que o processo de bioextrusão não degradou o polímero (ELZEIN, NASSE-





Tabela 4.5. Bandas características do PCL e bandas obtidas para PCL na forma de grão, PCL 
e os compósitos de PCL com adição de 20% e 25% de HA obtidos pelo processo de 
bioextrução. 
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Nos espectros correspondentes aos materiais compósitos foi possível comprovar a 




. Na Tabela 
4.6 são apresentadas as bandas características da HA (baseados nos valores fornecidos pela 
literatura) e bandas obtidas para compósitos de PCL com adição de 20% e 25% de HA 
obtidos pelo processo de bioextrusão. (KUMAR, MOHAIDEEN, et al., 2010; BERZINA-




Tabela 4.6. Bandas características de HA e bandas obtidas para compósitos de PCL com 
adição de 20% e 25% de HA obtidos pelo processo de bioextrusão. 
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Nas Figura 4.19, Figura 4.20 e Figura 4.21 são apresentadas as curvas de degradação 
térmica (TGA) e as curvas de termogravimétrica derivada (DTG) para o PCL (PCL) e os 
compósitos de PCL com adição de 20% e 25% de HA (PCL/HA20 e PCL/HA25) obtidos pelo 
processo de bioextrusão, respectivamente. Na Figura 4.22 são apresentadas as curvas de TGA 
para as três estruturas tridimensionais num mesmo gráfico para efeito comparativo dos 
resultados obtidos.   
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Figura 4.19. Curva TGA e DTG para estrutura tridimensional de PCL. 
 
Figura 4.20. Curva TGA e DTG para estrutura tridimensional de PCL/HA20. 
84 
 
Figura 4.21. Curva TGA e DTG para estrutura tridimensional de PCL/HA25. 
 
 
Figura 4.22. Curvas TGA do PCL (PCL) e dos compósitos de PCL com adição de 20% e 
25% de HA (PCL/HA20 e PCL/HA25) obtidos pelo processo de bioextrusão. 
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Os resultados de TGA servem para confirmar se a quantidade de cerâmica adicionada à 
mistura polimérica antes do processamento manteve-se próxima à porcentagem em peso de 
cerâmica na estrutura final produzida. Foi determinada a porcentagem real de cerâmica a 
partir da massa residual obtida depois da degradação do componente polimérico a elevadas 
temperaturas. Para os compósitos de PCL/HA20 e PCL/HA25 verificou-se as porcentagens de 
17 e 21% em peso, respectivamente. Na Figura 4.22 as curvas de TGA revelam uma região de 
perda de massa entre as temperaturas de 250 a 450 ˚C para as três estruturas tridimensionais. 
Nesta região o pico da temperatura de degradação máxima se apresentou próxima para PCL, 
PCL/HA20 e PCL/HA25, que foi aproximadamente em 412ºC. Além do mais, pode ser 
observado que a presença das partículas de hidroxiapatita nos compósitos retardaram o inicio 
da degradação (CHRISSAFIS, PARASKEVOPOULOS, et al., 2008). 
Na Figura 4.23 são apresentadas as curvas de DSC correspondentes ao segundo 
aquecimento para o PCL na forma de grão (PCL grão), PCL (PCL) e os compósitos de PCL 
com adição de 20% e 25% de HA (PCL/HA20 e PCL/HA25) obtidos pelo processo de 
bioextrusão. Foram identificadas as temperaturas de transição vítrea (Tg) na faixa de - 60 a     
- 65 °C e temperatura de fusão (Tm) na faixa de 59 a 62 °C. 
 
Figura 4.23. Curvas de DSC para o segundo aquecimento. 
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Na Figura 4.24 são apresentadas as curvas de DSC correspondentes ao resfriamento 
para o PCL na forma de grão (PCL grão), PCL (PCL) e os compósitos de PCL com adição de 
20% e 25% de HA (PCL/HA20 e PCL/HA25) obtidos pelo processo de bioextrusão. Foi 
identificada a temperatura de cristalização (Tc) na faixa de 29 a 32 °C para PCL, PCL/HA20, 
PCL/HA25 e uma temperatura de 13 °C para o PCL grão. Para determinação do grau de 
















onde χcé grau de cristalinidade, ΔHm é a entalpia endotérmica de fusão, 
0
mH = 139,5 (J/g) é a 
entalpia teórica do PCL 100% cristalino (GUPTA, GEETA e RAY, 2011; DÁVILA, 2014),  
 é a fração em peso do polímero. 
 
 





Tabela 4.7. Resultados medidos das curvas DSC de 2do. aquecimento e resfriamento.         
*O calculo do χc (%) foi realizado para os compósitos com os valores de 17 e 21% de HA. 
Amostra Tg (°C) Tm (°C) Tc (°C) ΔHm (J/g) ΔHc (J/g) χc (%) 
PCL grão -63 61 13 75,6 61,8 54,2 
PCL BE -64 60 31 68,1 53,6 48,8 
PCL/HA20* 
BE 
-64 60 30 34,5 30,1 29,8 
PCL/HA25* 
BE 
-65 61 30 42,8 40,6 38,8 
 
Pode ser observado na Tabela 4.7 que os resultados obtidos para as temperaturas Tc e 
Tm não sofreram variação considerável. No trabalho de Patlolla e colaboradores 
(PATLOLLA, COLLINS e ARINZEH, 2010) o incremento da Tc em relação ao aumento da 
porcentagem de partículas cerâmicas acontece a partir dos 40% em peso. Além disso, foi 
observado que a Tg se manteve na mesma temperatura, podendo ser atribuído a que a 
mobilidade das cadeias poliméricas da fase amorfa não foi influencia pela adição da HA, já 
que normalmente deveria acontecer uma redução da mobilidade das cadeias ao redor das 
partículas na região de interface, consequentemente aumento da Tg (CHEN, WILKIE e 
VYAZOVKIN, 2007; CHRISSAFIS, PARASKEVOPOULOS, et al., 2008; LEAL, 2015).  
No trabalho de Wang e colaboradores (WANG, KEMPEN, et al., 2009) a presença das 
partículas de HA não influenciou a Tg perceptivelmente, nas concentrações de 5, 10, 20 e 30% 
em peso. 
A analise de difração de raios X (XRD) foi realizada para HA na forma de pó (HA), 
PCL (PCL) e os compósitos de PCL com adição de 20% e 25% de HA (PCL/HA20 e 
PCL/HA25) na forma de filmes fundidos. Na Figura 4.25 pode se notar os picos para o PCL 
nos ângulos 21,4°, 21,9˚ e 23,6˚ que estão associados aos planos (1 1 0), (1 1 1 ) e (2 0 0), 
respectivamente, correspondem aos picos característicos do PCL (DÁVILA, 2014). Os 
valores dos picos representativos da HA são 2θ = 25,9˚, 31,8˚, 32,9˚ e 34˚, estando de acordo 
com os valores padrões para a HA (JCPDS No. 09-432) (PATLOLLA, COLLINS e 
ARINZEH, 2010; XIAO, LIU e GAO, 2008). Nos difratogramas dos compósitos pode se 
comprovar a presença das partículas de HA incluídas na matriz polimérica. 
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Figura 4.25. Difratogramas da HA na forma de pó, do PCL e dos compósitos de PCL com 
adição de 20% e 25% de HA na forma de filmes fundidos. 
 
 Realizou-se a medição do ângulo de contato para o PCL (PCL) e os compósitos de PCL 
com adição de 20% e 25% de HA (PCL/HA20 e PCL/HA25) na forma de filmes fundidos. 
Com esta análise é possível avaliar as propriedades hidrofílicas dos mesmos. As medições 
foram realizadas em três períodos de tempo 0, 3 e 5 minutos, os resultados são apresentados 
na Figura 4.26. A análise de variância (ANOVA) com α = 0,05 mostra que não existe 
diferencia significativa entre os três grupos analisados no tempo de 0 minuto. Em 
contrapartida, os grupos analisados nos tempos 3 e 5 minutos mostraram diferencia 
significativa entre eles. Não se encontrou diferença significativa entre os tempos 3 e 5 
minutos para o compósito de PCL/HA25, indicando que após 3 minutos não se obtém uma 
maior interação entre as superfícies presentes na interface solido – líquido. Também pode ser 
observado que o compósito de PCL/HA25 promoveu um maior espalhamento do líquido na 
sua superfície (reduzindo o ângulo de contato) em relação ao tempo, comparado com o 
compósito de PCL/HA20. 
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Figura 4.26. Medição do angulo de contato do PCL e dos compósitos de PCL com adição de 
20% e 25% de HA. 
 
Diversos trabalhos publicados têm discutido o caráter hidrofóbico do PCL. Contudo, 
nos resultados obtidos na Tabela 4.8 pode se observar o valor de 69,5˚±1,2˚ para o PCL, este 
resultado é influenciado pelo processo de fusão e moldagem ao que foi submetido para formar 
o filme. Além do mais, nos trabalhos onde foram adicionadas partículas de cerâmica na matriz 
polimérica resultaram num pequeno decréscimo do ângulo de contato. Isto pode estar 
relacionado à presença das partículas, já que alteram a topografia da estrutura (granulosidade 
ou rugosidade), reduzindo assim o valor do ângulo de contato (DOMINGOS, CHIELLINI, et 





































Tabela 4.8. Imagens das gotas de água na superfície do PCL e dos compósitos de PCL com 
adição de 20% e 25% de HA na forma de filmes, para os três períodos de tempo.  
t/amos. PCL PCL/HA20 PCL/HA25 
0 min 
   
 69,5˚±1,2˚ 70,4˚ ±0,4˚ 68,7˚ ±1,7˚ 
3 min 
   
 64,1˚±0,6˚ 68,0˚±0,4˚ 65,0˚±1,3˚ 
5 min 
   
 61,3˚±2,1˚ 66,2˚±0,4˚ 63,6˚±1,2˚ 
  
No trabalho realizado por Jacobs e colaboradores (JACOBS, DE GEYTER, et al., 2011) 
o ângulo de contato da superfície de PCL na forma de filme foi de 74˚, valor próximo ao 
obtido neste trabalho. As propriedades de hidrofílicas de um scaffold podem influenciar no 
comportamento das células e regular a adsorção de proteínas (YEO, LEE e KIM, 2011). 
Quando um scaffold é exposto a um fluido corpóreo ou médio de cultura, a adsorção de 
proteínas é de grande importância, já que influencia positivamente na fixação inicial das 








4.3 Scaffolds tridimensionais hierárquicos 
Scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL e SF 
A Figura 4.27 apresenta imagens de MEV de um scaffold tridimensional hierárquico de 
PCL com fibras de SF. Através dos poros formados pelos filamentos extrudados de PCL foi 
possível observar a manta de fibras de SF produzidas. Conforme resultado apresentado, as 
fibras mantiveram sua morfologia após ser depositada sobre elas uma camada de filamentos 
de PCL fundido a 90 °C, devido à estabilidade das propriedades térmicas da SF até os 250 °C 










Figura 4.27. Imagens de MEV dos scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL e SF com 




Scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL/HA20 e SF 
A estrutura do scaffold tridimensional hierárquico do compósito de PCL/HA20% 
bioextrudado e da manta de fibras de SF eletrofiada é apresentada nas micrografias da Figura 
4.28. Pode-se observar interligação entre os poros e estabilidade na morfologia das fibras após 









Figura 4.28. Imagens de MEV dos scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL/HA20 e SF 








Scaffolds tridimensionais hierárquicos PCL/HA25 e SF 
A estrutura do scaffold tridimensional hierárquico do compósito de PCL/HA25% 
bioextrudado e da manta de fibras de SF eletrofiada é apresentada nas micrografias da Figura 
4.29. Pode-se observar interligação entre os poros e estabilidade na morfologia das fibras após 









Figura 4.29. Imagens de MEV dos scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL/HA25 e SF 








Scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL e PLLA  
Nas micrografias apresentadas na Figura 4.30 foi possível observar no meio do scaffold 
a manta de fibras de PLLA, que também preservou sua morfologia após ser extrudado sobre 
ela uma camada de PCL fundido a 90 °C, já que a temperatura de fusão para o PLLA é 









Figura 4.30. Imagens de MEV dos scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL e PLLA 








Scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL/HA20 e PLLA 
A estrutura do scaffold tridimensional hierárquico do compósito de PCL/HA20% 
bioextrudado e da manta de fibras de PLLA eletrofiada é apresentada nas micrografias da 
Figura 4.31, onde é possível observar interligação entre os poros e estabilidade na morfologia 









Figura 4.31. Imagens de MEV dos scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL/HA20 e 








Scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL/HA25 e PLLA 
A estrutura do scaffold tridimensional hierárquico do compósito de PCL/HA25% 
bioextrudado e da manta de fibras de PLLA eletrofiada é apresentada nas micrografias da 
Figura 4.32, onde é possível observar interligação entre os poros e estabilidade na morfologia 









Figura 4.32. Imagens de MEV dos scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL/HA25 e 
PLLA com diferentes aumentos: (a) 55X, (b) 250X, (c) 500X, (d) 3000X. 
 
4.4 Avaliação de citotoxicidade 
A biocompatibilidade das estruturas tridimensionais de PCL, PCL/HA20 e PCL/HA25 
foram analisados utilizando o método MTT e imagens obtidas por MEV. Foi inoculada uma 
suspensão de células Vero na concentração de 1x10
6 
células/mL nas estruturas e cultivados 
por 24h. Como controle positivo e negativo de toxicidade utilizou-se o meio de cultura 
DMEM com adição de 1% de Fenol e a placa de cultura (poliestireno), respectivamente 
(STANDARD, 2009; BS EN ISO, 2004). Os resultados pelo teste de MTT têm demostrado a 
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viabilidade celular das estruturas tridimensionais. Estas apresentaram resultados superiores ao 
controle positivo. 
 A análise de variância (ANOVA) com α=0,05 mostra que não existe diferença 
significativa entre os índices de viabilidade celular apresentado para os três grupos (estruturas 
tridimensionais), como pode se notar na Figura 4.33.  
 
Figura 4.33. Viabilidade celular apresentada pelas células Vero, após 24 horas de cultivo nas 
estruturas tridimensionais de PCL, PCL/HA20 e PCL/HA25. Os valores representam as 
médias ± desvio padrão (n=3). Os * indicam que são estatisticamente diferentes entre si. 
 
 Depois de 26 dias de cultura das células Vero (tipo fibroblastos) nos scaffolds, as 
células foram fixadas nestes e logo observados no MEV. As células Vero têm a característica 
morfológica de ser células arredondadas e com inúmeros prolongamentos. As imagens obtidas 
por MEV evidenciam que as estruturas tridimensionais permitiram que as células se fixassem 
nos filamentos dos scaffolds. As células apresentaram uma adesão mais notória nas 
rugosidades da superfície, concordando com Berry e colaboradores  (BERRY, WELLS, et al., 
2004), segundo eles as células fibroblásticas são sensíveis a alterações na topografia, 
influenciando na motilidade celular. Além do mais, não foi identificada diferença entre os 
scaffolds tridimensionais já que nos três se obteve aderência celular. Também é observado o 












































Figura 4.34. Imagens de MEV das estruturas tridimensionais com 26 dias de cultivo (células 
Vero). (1 a, b, c) PCL; (2 a, b, c) PCL/HA20 e (3 a, b, c) PCL/HA25. 
 
A citocompatibilidade dos scaffolds tridimensionais hierárquicos PCL+SF, 
PCL/HA20+SF e PCL/HA25+SF foi avaliada utilizando o método MTT e imagens obtidas 
por MEV. Foram utilizados os mesmos parâmetros, anteriormente nomeados, para realização 
do teste do MTT. Segundo os resultados representados graficamente na Figura 4.35, pode se 
afirmar que a viabilidade celular conferida pelos scaffolds foi superior ao controle positivo, 
indicando que os scaffolds não se apresentam citotóxicos e permitem a adesão das células. 
Através da análise de variância (ANOVA) com α=0,05, pode se verificar que não existe 
diferença significativa entre os índices de viabilidade celular apresentados para os três 




Figura 4.35. Viabilidade celular apresentada pelas células Vero, após 24 horas de cultivo nos 
scaffolds tridimensionais hierarquicos de PCL+SF, PCL/HA20+SF e PCL/HA25+SF. Os 
valores representam as médias ± desvio padrão (n=3). Os * indicam que são estatisticamente 
diferentes entre si. 
 
As micrografias da Figura 4.36 foram obtidas dos scaffolds cultivados com as células 
Vero durante 26 dias. Podem ser observadas células prolongadas, criando uma ponte entre a 
manta de fibras e o filamento na estrutura (ver Figura 4.36 (1a, 1b, 2a, 2c)). Além disso, as 
células apresentam adesão nos filamentos com uma morfologia fibroblástica, alongada, 
achatada e com prolongamentos (ver Figura 4.36 (1c, 2c)). Nas Figura 4.36 (1a, 2a, 2b), são 
visualizados depósitos de material particulado, possivelmente provindo da síntese da matriz 
extracelular durante o cultivo, de metabólitos celulares ou até do precipitado de componentes 
















































Figura 4.36. Imagens de MEV dos scaffolds tridimensionais com 26 dias de cultivo (células 
Vero). (1 a, b, c) PCL+SF; (2 a, b, c) PCL/HA20+SF e (3 a, b, c) PCL/HA25+SF. 
 
Os resultados obtidos no ensaio de citotoxicidade pelo método de MTT para os 
scaffolds tridimensionais hierárquicos de PCL+PLLA, PCL/HA20+PLLA e 
PCL/HA25+PLLA são apresentados na Figura 4.37. Os resultados mostram que os valores de 
absorbância para os scaffolds foram próximos ao controle positivo, podendo ser discretamente 
tóxicos para as células. Este resultado é preliminar, precisando ser realizado novamente, já 
que na literatura são utilizados estes materiais para a confecção de scaffods (GUNATILLAKE 
e ADHIKARI, 2003; SAVIOLI LOPES, JARDINI e FILHO, 2012). Devido ao resultado 
obtido, os scaffolds não foram cultivados pelo período de 26 dias, como foram realizados com 
os outros scaffolds apresentados anteriormente. Através da análise de variância (ANOVA) 
com α=0,05, pode se verificar que não existe diferença significativa entre os índices de 




Figura 4.37. Viabilidade celular apresentada pelas células Vero, após 24 horas de cultivo nos 
scaffolds tridimensionais hierarquicos de PCL+PLLA, PCL/HA20+PLLA e 
PCL/HA25+PLLA. Os valores representam as médias ± desvio padrão (n=3). Os * indicam 





5  CONCLUSÕES E SUGESTÕES PARA PRÓXIMOS 
TRABALHOS 
5.1 Conclusões 
Pela combinação das técnicas de bioextrusão e eletrofiação foi possível produzir scaffolds 
tridimensionais hierárquicos. Os parâmetros de processamento determinados permitiram a 
produção de estruturas com características morfológicas desejadas. Com a análise de MEV foi 
verificada a interligação entre os poros, adesão entre as camadas de material e presença de 
partículas de HA dispersas nos filamentos. Adicionalmente, com a análise de Micro-CT foram 
observadas as partículas de HA dispersas homogeneamente e também a formação de alguns 
aglomerados nos scaffolds compósitos. As porosidades dos scaffolds produzidos resultaram 
próximo de 60%. O tamanho médio de poro dos scaffolds foi de 100µm, estando dentro da 
faixa normalmente utilizada para aplicações na regeneração de tecido ósseo. 
O tratamento com etanol realizado nas mantas de fibras de SF promoveu a transição de 
conformação de seda I para seda II, observada nos espectros de FTIR e difratogramas de raios 
X. Os filmes de SF com e sem tratamento apresentaram maior estabilidade térmica comparada 
com a esponja de SF, resultado exibido nas curvas termogravimétricas. O processamento de 
eletrofiação influenciou no comportamento térmico das mantas de fibras de PLLA. Podendo 
dizer que este processamento promove a cristalização, segundo os resultados obtidos pelas 
análises de FTIR e DSC. 
Foi verificada por TGA a porcentagem do reforço cerâmico na composição dos scaffolds 
compósitos, do mesmo modo, observou-se que a adição das partículas de HA incrementou a 
estabilidade térmica da matriz polimérica. O comportamento cristalino dos scaffolds 
compósitos foi analisado pelas caraterizações de DSC e DRX, mostrando que as partículas de 
HA não promoveram a cristalização. Pela avaliação de biocompatibilidade pelo método de 
MTT e imagens de MEV dos scaffolds cultivados, pode-se concluir que as estruturas 
tridimensionais de PCL, PCL/HA20 e PCL/HA25 e scaffolds tridimensionais hierárquicos de 
PCL+SF, PCL/HA20+SF e PCL/HA25+SF, demostraram viabilidade celular e 
desempenharam um papel favorável para a adesão e proliferação das células fibroblásticas. 
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5.2 Sugestões para próximos trabalhos 
A partir dos resultados obtidos neste trabalho, são apresentadas as seguintes sugestões 
para realização de trabalhos futuros: 
 Produzir estruturas tridimensionais com composições maiores de HA. 
 Estudo da cinética de cristalização para as estruturas tridimensionais compósitas, 
procurando analisar a interação das partículas de HA com a matriz polimérica na 
interface. 
 Estudo do tempo de degradação das estruturas tridimensionais. 
 Realizar testes in vitro utilizando células ósseas e estudar a osteocondutividade das 
estruturas tridimensionais compósitas.  
 Realizar ensaios mecânicos nas estruturas tridimensionais, para poder fazer uma 
comparação com a resistência mecânica do osso natural. 
 Preparar um sistema automático para combinação dos processos de eletrofiação e 
bioextrusão. 
 Realizar estudos para a produção de scaffolds tridimensionais hierárquicos 
utilizando diferentes biomateriais poliméricos e cerâmicos. 
  Realizar estudos para a produção de scaffolds tridimensionais hierárquicos com 
mantas de fibras carreadores de fármacos, para sua aplicação na liberação 
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